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En spectroscopie de résonance magnétique (SRM) in vivo, les principales méthodes utilisées 
permettent la quantification des concentrations de métabolites en utilisant des signaux à une 
dimension spectrale. Les travaux réalisés dans le cadre de cette thèse portent sur le développement 
de méthodes de SRM à deux dimensions spectrales (SRM 2D) de corrélation localisée afin d’accroître 
le pouvoir de résolution spectrale et la précision de la quantification de la SRM in vivo. Le premier axe 
de cette thèse concerne le développement d’une méthode fondée sur la spectroscopie 2D de 
corrélation localisée pour l’exploration des métabolites cérébraux. La séquence L-COSY 
(spectroscopie de corrélation localisée) est implantée sur imageur petit animal et étudiée. Une 
procédure de quantification dédiée aux signaux de corrélation acquis est développée. Cette dernière 
opère dans le domaine d’acquisition du signal, et s’appuie sur : 1) une connaissance  a priori forte 
obtenue par simulation de l’effet quantique des séquences sur les spins des composés présents dans 
le spectre 2) un modèle de pondération lié aux effets de relaxation agissant sur le signal de SRM 2D. 
3) une contrainte sur la relaxation liée aux effets d’inhomogénéités supposés toucher tous les spins de 
la même manière. Les résultats présentés s’attachent à étudier les performances quantitatives de la 
SRM 2D de corrélation, en comparaison à la SRM 2D dite J-résolue (avec la séquence JPRESS), de 
manière expérimentale, sur fantômes de métabolites mais aussi à travers la théorie des bornes de 
Cramér-Rao (CRBs). La quantification des signaux L-COSY, bien que défavorisée par une perte 
théorique du rapport signal sur bruit par unité de temps, présente des CRBs théoriques relatives du 
même ordre de grandeurs voire, pour certains métabolites couplés (e.g la glutamine, le GABA) plus 
petites que celles correspondantes à la spectroscopie J-résolue pour un même temps d’acquisition. 
Le second axe de cette thèse porte sur l’adaptation la SRM 2D de corrélation pour l’étude in vivo du 
métabolisme lipidique du foie et des tissus adipeux sous-cutanés sur un modèle de souris obèse à 7T. 
Cette application inédite montre la faisabilité de la SRM 2D de corrélation à être acquise sur un tel 
organe mouvant et sa capacité à être quantitative pour l’étude et la caractérisation des  triglycérides 
hépatiques et sous-cutanées.  
Mot clés : Spectroscopie de Résonance Magnétique 2D, Algorithme de quantification, Séquence 
RMN, Acquisition RMN in vivo,  métabolites cérébraux, triglycérides, foie 
 
Abstract 
In in vivo Magnetic Resonance Spectroscopy (MRS), the main methods used allow metabolite 
concentration quantification using signals having one spectral dimension. This work focuses on the 
development of in vivo two dimensional correlated MRS in order to increase spectral resolution and 
quantification precision. The first axis is about the development of a method based on a 2D localized 
correlation MRS (L-COSY) for brain metabolite exploration. The L-COSY is implemented and studied 
on a small animal scanner. A dedicated quantification procedure operating in the acquisition domain is 
described. This latter is based on 1) a strong prior knowledge obtained by quantum mechanically 
simulate the effect of sequence on metabolite spin systems 2) a model function taking into account the 
relaxation weighting 3) constraints on the relaxation term linked to the field inhomogeneity effects 
which are assumed to act the same way on all the spins. Results are given experimentally using 
metabolites phantoms and through a comparison to other existing 2D MRS method, namely the J-
resolved MRS (with the JPRESS sequence) using the Cramer Rao Lower Bounds (CRBs) theory. 
Although its inherent loss of signal to noise ratio is a disadvantage compared to J-PRESS, L-COSY 
quantification shows theoretically competitive relative CRBs, and even smaller CRBs for some 
coupled metabolites (e.g Glutamine or GABA), for an acquisition time similar to JPRESS. Second axis 
is about the adaptation of the 2D correlation MRS for the in vivo lipid metabolism study in the liver and 
subcutaneous adipose tissues of obese mice at 7T. This application shows the feasibility of 2D 
correlated MRS to be acquired on a moving organ and its quantitative relevance for triglyceride 
quantification and characterization in fatty liver and subcutaneous tissue.  
Keywords: 2D Magnetic Resonance Spectroscopy, Quantification algorithm, NMR sequences, in vivo 
NMR acquisition, brain metabolite, triglycerides, fatty liver 
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Les techniques utilisant le phénomène de Résonance Magnétique Nucléaire permettent 
l’analyse de composés chimiques associés à un noyau d’intérêt. Son utilisation pour l’étude 
des organismes vivant est relativement récente (début des années 80) et se développe 
spécifiquement pour une utilisation in vivo à travers deux modalités : L’imagerie de 
résonance magnétique (IRM) qui permet l’accès à une information anatomique et 
fonctionnelle précieuse pour le diagnostique de pathologie. La Spectroscopie de résonance 
magnétique qui via l’obtention de spectre et donnant accès à une information sur la 
composition biochimique sur le tissus ou organe étudié.  
L’avantage de ces méthodes est leur caractère non destructif et non invasif. Des suivis sont 
donc possibles in vivo sans modification de l’organisme. Leur utilisation permet d’apporter un 
diagnostic complet à la fois physiologique et biochimique. 
Le travail présenté dans ce manuscrit s’intéresse plus précisément à la SRM qui permet de 
suivre l’évolution des différents composés et substance de l’organe ou tissus étudiés. Ces 
derniers sont principalement des métabolites qui sont des éléments entrant dans des 
processus de production de molécule essentielle dans la régulation chimique de l’organisme. 
Associé à des méthodes de quantification, la SRM permet de remonter à une concentration 
fiable donnant accès à une information sur les fonctions et pathologies lié au métabolisme. 
Principalement utilisé pour l’étude et la recherche neurologique en situation clinique (sur 
l’homme) ou préclinique (sur un modèle animal), la SRM permet de faire avancer la 
compréhension de pathologie et phénomènes complexes telles : la maladie d’Alzeihmer [1], 
les accidents vasculaires cérébraux [2], la schizophrénie [3] ou les troubles bipolaires [4] . De 
récentes études montrent son intérêt pour d’autres organes comme le foie [5] , les muscles 
[6], la prostate [7] , les gonades [8].  
En clinique, la faiblesse des champs utilisés pour cette méthode (1.5, 3T) impactera la 
qualité des spectres obtenus en terme de rapport signal à bruit et de résolution spectrale, 
limitant l’utilisation de cette méthode en routine clinique. En préclinique, les champs 
accessibles sont plus importants (4.7, 7, 9.4, 11.7T) et permettent d’accéder à des spectres 
de grande qualité in vivo. 
Les principaux composés d’intérêt du spectre sont donc difficilement observables et encore 
plus difficilement quantifiable. Une technique venant du domaine de la chimie analytique 
permet de contourner la limite de résolution spectrale imposée par le champ employé via la 
production d’une seconde dimension fréquentielle. Ces techniques dites de SRM 2D 
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permettent de lever les limitations de la SRM classique 1D. Cela se traduira en une 
quantification plus précise. On distingue principalement deux types de séquences en SRM 
2D : les séquences J-résolue, donnant une information de couplage entre les groupements 
résonants et les séquences de corrélation donnant une information sur la structure des 
groupements. La quantification consiste en la mesure des différentes contributions du 
spectre et passe pour la spectroscopie in vivo dans la description paramétrique du signal 
acquis. Elle peut s’opérer dans le domaine d’acquisition du spectre : le domaine temporel ou 
son domaine de visualisation : en fréquence. Les différentes méthodes de quantification ont 
largement été développées en SRM 1D [9] , contrairement en SRM 2D où peu d’approches 
existent.  
Objectifs 
Ces travaux poursuivent la voie ouverte en 2012 par Tangi Roussel [10] qui a développé ses 
travaux de thèse sur la possibilité d’acquérir et de quantifier la SRM 2D in vivo sur des 
imageurs préclinique à 4.7T et 7T via une séquence 2D dite J-résolue (J-Resolved PRESS). 
Cette thèse prolonge ces travaux en développant une autre technique 2D dite de 
spectroscopie de corrélation localisée (Localized Correlation Spectroscopy – L-COSY), 
permettant une discrimination des métabolites les plus complexes in vivo, cette dernière est 
cependant moins répandue que sa consoeur, dû à notre vais notamment à une 
implémentation moins directement accessible que la JPRESS et une méconnaissance des 
différents phénomènes sous-jacents, impactant le signal acquis. Le travail présenté dans 
cette thèse se concentre autour de la spectroscopie de corrélation et d’une variante à temps 
constant (Localized Constant Time Correlation Spectrosocpy - L-CTCOSY), de son 
implémentation, son traitement, sa quantification et jusqu’à son application finale en 
préclinique.  
La première partie de cette thèse se concentre sur la présentation des différents 
phénomènes de la spectroscopie RMN et de ses applications pour l’exploration in vivo. Les 
différentes caractéristiques des principales séquences y seront décrites. L’accent sur l’aspect 
quantitatif de ces méthodes sera présenté, notamment le manque de moyen fiable pour 
quantifier les signaux acquis par la spectroscopie de correlation in vivo. A travers différents 
résultat provenant de la littérature, nous verrons l’intérêt porté vers la spectroscopie 2D et les 
différents outils de quantification utilisés. 
Le second chapitre porte sur les séquences de corrélation développées et les outils associés 
pour le traitement et la quantification des spectres 2D. Ces développements sont inspirés 
des travaux réalisés par M.Albert Thomas [11] en clinique pour la LCOSY et de Watanabe 
pour la LCTCOSY [12] . Le principe de la procédure de quantification et son implémentation 
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y seront décrite. Cette dernière est une prolongation à deux dimensions de la méthode de 
quantification QUEST (Quantitation based on semi-parametric quantum estimation) utilisé en 
1D [13] qui se base sur un à priori fort qui est une base de métabolite simulée à partir de leur 
description donné par la mécanique quantique. Durant cette thèse, un outil de simulation 
récent a été utilisé pour obtenir cette base [14] . Une description est faite de cet outil de 
simulation et de son intégration dans l’environnement de la procédure de quantification 
proposé. Nous introduirons aussi l’utilisation d’une carte des inhomogénéités de champs 
statique afin d’obtenir une estimation de son influence sur les différentes composantes du 
spectre. L’application et l’exploration de la spectroscopie de corrélation est ensuite prospecté 
à travers une étude faisant l’objet d’un article dans le troisième chapitre. Cette dernière étude 
repose sur la validation de notre procédure de quantification et de sa comparaison à une 
séquence J-résolue pour une application in vivo. Il y sera démontré que la spectroscopie de 
corrélation est d’intérêt d’un point de vue quantitatif.  
Enfin, le dernier chapitre explorera une application inédite de la SRM 2D de corrélation 
localisée pour l’exploration de la composition des triglycérides en situation in vivo. Nous 
verrons que la spectroscopie 1D est utilisée pour obtenir la composition en triglycérides du 
foie [15] et des lipides sous cutanés [16]. A travers la spectroscopie de corrélation, nous 
montrons la faisabilité de cette méthode et son utilisation pour l’obtention d’une information 
sur la composition des triglycérides à travers une méthode de quantification simple, mais 
aussi par l’utilisation de notre procédure à travers différents ajustement nécessaire.   
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Chapitre 1 :  
Spectroscopie 2D quantitative in vivo : 
 Bibliographie et  introduction. 
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La spectroscopie de Résonance Magnétique (SRM) est une méthode analytique, en premier 
lieu utilisée en chimie, qui permet l’identification et la quantification des composés d’un 
échantillon. Sa principale différence avec l’Imagerie par Résonance Magnétique nucléaire 
(IRM) est l’obtention d’un spectre informant sur la physiologie et la biochimie de l’objet 
d’étude au lieu de l’image de ses structures  (image anatomique pour les organismes 
vivants).IRM et SRM puisent toutes les deux leurs origines dans le principe de Résonance 
Magnétique Nucléaire (RMN), décrit en 1946 par les prix Nobel Edward Purcell [17] et Felix 
Bloch [18] (Fig1a). En 1950, Erwin L. Hahn découvre l’écho de spin [19] (Fig1b)  qui sera la 
base de la RMN moderne. La même année, W. Proctor et W. Dickinson découvrent 
indépendamment le phénomène de déplacement chimique [20] (Fig1c), qui sera une 
découverte fondamentale pour les applications de spectroscopie RMN en chimie organique.  
 
Figure 1 : a) Premier signaux RMN détecté. b) echo de Hahn c) Phénomène de déplacement chimique mis en évidence par W. Proctor.  
A cette époque, la RMN était seulement utilisée pour déterminer le moment magnétique des 
noyaux. C’est seulement au milieu des années 1970 que la RMN fut véritablement utilisée 
pour analyser des composés in vitro. Lauterbur , Mansfield [21] et Grannell s’inspirent des 
travaux de thèse de 1952 de Robert Gabillard [22] en utilisant l’idée d’ajouter des gradients 
de champ en plus du champ magnétique statique pour déterminer la position du signal RMN, 
Figure 2 : Première image RMN issue de l’article 
publié par Paul Lauterbur en 1973 (Nature, 242,190, 
1973). 
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leur permettant de produire la première image anatomique in vivo. A partir de ce moment, la 
RMN in vivo fut inventée et renommée IRM pour l’imagerie (notamment à cause du terme 
nucléaire effrayant à l’époque et associé à la médecine nucléaire dans la pratique). Suivant 
la même tendance, la spectroscopie RMN in vivo fut renommée SRM.  
Dans les années 1980, le premier IRM à usage clinique était disponible. Depuis, bien des 
améliorations ont suivi, en termes notamment d’intensité des champs magnétiques 
disponibles, de gradients, d’impulsions, de séquences et enfin d’applications. La SRM 
permet d’obtenir un signal émanant de différents noyaux. Le proton (1H) est le noyau le plus 
utilisé en clinique pour des applications sur le cerveau, principalement du fait de sa très 
grande sensibilité et de son abondance. Le spectre obtenu dans le cerveau sera altéré en 
fonction de la pathologie. Néanmoins les changements dans le spectre ne peuvent être 
compris sans une analyse quantitative et statistique entre des groupes de patients.  
Dans ces cas, la SRM 1H est principalement utilisée pour des recherches cliniques et 
précliniques. Dans ce manuscrit, la spectroscopie (généralement non localisée), permettant 
l’analyse chimique de composés, sera nommée spectroscopie de haute résolution (dû à la 
qualité des spectres obtenus où on se rapproche de spectres de raies)  et celle qui concerne 
l’application in vivo de la méthode sera nommée SRM. 
Nous allons voirqu’une problématique de la SRM repose sur le faible pouvoir de séparation 
entre les différentes fréquences du spectre ainsi que sur les phénomènes de relaxation, 
phénomènes clef in vivo atténuant le signal et rendant difficile  la qualification et la 
quantification de certains métabolites, notamment ceux ayant une structure complexe et 
possédant des couplages scalaires (notions fondamentales de l’expression d’un spectre 
RMN comme nous le verrons). 
Il existe différents moyens pour s’affranchir de ces contraintes, l’une d’entre elle est 
l’augmentation du champ statique B0 qui permet d’augmenter la dispersion  spectrale. 
Néanmoins, une telle augmentation s’accompagne en pratique de contraintes in vivo: 
inhomogénéités de champ plus grandes, augmentation de la puissance des impulsions et 
donc de la puissance absorbée par les tissus. De plus ces hauts champs sont rares. Les 
mesures in vivo impliquent des contraintes fortes en termes de temps d’acquisition, tests 
limités de reproductibilité, faibles concentrations des composés biochimiques étudiés, temps 
de relaxations courts. Ces contraintes sont moins remarquables en spectroscopie haute 
résolution des liquides. Néanmoins, le besoin de résolution spectrale supplémentaire reste 
une problématique commune à la haute résolution  et à la SRM in vivo. Le développement in 
vivo de la spectroscopie commença dans les années 1980 par l’analyse de tissus post-
mortem. L’un des principaux inconvénients était la présence d’une quantité importante d’eau 
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noyant littéralement les composantes spectrales des métabolites. Avec l’avènement des 
séquences dites de pré-saturation, le signal de l’eau est abaissé à l’amplitude des principaux 
pics des métabolites. Parallèlement en imagerie, le développement de séquences basées 
sur l’usage de gradients permet de diminuer le temps d’acquisition mais aussi d’augmenter 
la résolution.  
Les différentes méthodes de quantification utilisées en spectroscopie in vivo seront abordées 
dans le paragraphe 2 de ce chapitre. Malgré ces développements, la spectroscopie peine à 
devenir un outil clinique principalement à cause de son long temps d’acquisition (5 min en 
moyenne pour une acquisition monovoxel comparé à une image obtenue en 2 min) et le 
manque de temps lors des examens, mais aussi par un manque de formation des praticiens. 
Du point de vue recherche préclinique et clinique, cet outil est de plus en plus utilisé pour 
comprendre certains phénomènes vivant (lipides, caractérisation métabolique des 
pathologies, infertilité).  
Nous aborderons au cours de ce chapitre les phénomènes qui permettent d’analyser 
quantitativement un  spectre RMN ainsi que ceux qui et entachent sa compréhension  
(relaxation, enchevêtrement). Nous introduirons une technique issue de la spectroscopie 
haute résolution et appelée spectroscopie RMN 2D permettant de s’affranchir de la plupart 
des contraintes de la spectroscopie 1D et offrant une plus grande richesse d’information. Des 
applications de cette technique ont été réalisées à partir des années 90, débutées par A. 
Ziegler[23][24] en préclinique et poursuivies par  le groupe de M.A Thomas (UCLA, 
Department of Radiology) en clinique [25][11][26]. Nous rappelons les bases physiques 
nécessaires à la compréhension du phénomène de RMN. Nous en donnons une description 
classique, et, dans un second temps du point de vue de la physique dite quantique. Nous 
verrons l’application de ce phénomène pour l’exploration du vivant à travers la spectroscopie 
1D et la spectroscopie 2D. L’aspect quantitatif sera ensuite abordé et nous verrons les 
différentes solutions de quantification existantes en SRM1D et 2D. 
 
 
II. Le phénomène de résonance magnétique nucléaire 
1. Introduction 
La spectroscopie est l’étude du spectre d’un phénomène physique. Le spectre est fonction 
du phénomène, on étudie les réponses du système physique étudié. Cette réponse 
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correspond à une transition énergétique et peut être caractérisée par une longueur d’onde 
(spectroscopie optique), un état d’énergie (spectroscopie de masse, gamma) ou une 
fréquence (spectroscopie de Fourier, spectroscopie RMN). Dans notre cas il s’agira de 
spectroscopie de résonance magnétique nucléaire. Nous rappelons une description du 
phénomène de résonance magnétique nucléaire, sa mise en application et comment obtenir 
une information provenant du vivant à partir de ce phénomène.  
2. Le Magnétisme nucléaire 
Un atome est composé d’un noyau et d’un cortège électronique composé d’électron orbitant 
autour de ce noyau. Le noyau est composé de proton et de neutron. Le nombre de proton et 
de neutron diffère en fonction de l’élément chimique considéré. Un proton élémentaire 1H 
peut être approximé comme une particule sphérique tournant autour d’un axe 𝐼 comme 
indiqué sur la figure 3. Ce mouvement est associé à un moment cinétique de rotation dit 
moment nucléaire de spin représenté par un vecteur I. Ce moment est une propriété 
quantique des particules et peut prendre des valeurs quantifiées entières ou demi-entières. 
Le noyau aura ainsi un « spin » qui correspondra à la somme vectorielle des moments 
nucléaires de spin des particules le composant  Ce spin est représenté par un vecteur 𝐼 en 
rotation sur lui-même [27].    
Au repos, ce moment prend une orientation aléatoire et en présence d’un champ magnétique 
statique externe 𝐵0⃗⃗ ⃗⃗ ⃗, les spins vont s’aligner selon ce dernier (Figure 3) et donner naissance à 
un couple lié au moment magnétique de spin𝜇. Cet effet n’est observable que si le spin est 
non nul.  
 
Figure 3 : Représentation schématique de l’alignement du 
moment de spin d’un noyau en fonction de la présence d’un 
champ magnétique statique externe B0. Le spin sera alors 
animé d’un mouvement de précession autour d’un axe 
colinéaire avec le champ statique. 
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3. La fréquence de résonance ou fréquence de précession de  
Larmor 
Ce moment magnétique aura un mouvement de précession dit de « Larmor » autour de l’axe 
du champ magnétique statique externe. Ce moment de précession s’explique par l’apparition 
d’un couple de torsion  Γ = 𝜇 ⋀ 𝐵0⃗⃗ ⃗⃗⃗ .Cette précession s’effectuera avec une vitesse angulaire 
𝜔0 soit une fréquence 𝜐0 =
𝜔0
2𝜋
  aussi appelée fréquence de Larmor. Cette fréquence est la 
fréquence propre du spin nucléaire et varie avec l’intensité du champ statique externe 







Le rapport gyromagnétique est le rapport entre moment magnétique et cinétique d’une 
particule. En RMN on se rapporte plus souvent au rapport 
𝛾
2𝜋
 en MHz/T et à celui du proton 
1H qui vaut 42,576 MHz/T. On voit que pour une fréquence de Larmor du proton de 200Mhz, 
il faudra appliquer un champ ayant une intensité de 4,7T. La Figure 4 donne la fréquence de 
résonance pour les principaux champs magnétiques B0 utilisés pour des applications 
cliniques et précliniques. 
  
Figure 4 : Fréquence de résonance et champs statique associé pour deux types de spins  ½ (Tiré de l’almanach Bruker 2010). 
𝝊𝟎𝟎 : Fréquence de Larmor (Hz) 
𝜸 : Rapport gyromagnétique (C /kg) 
𝑩𝑶 : Champs magnétique statique (T) 
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4. Résonance et niveaux d’énergie 
Si on applique un champ magnétique extérieur, les noyaux interagissent différemment 
suivant l’état de leur moment magnétique. Ils ont alors des énergies différentes. On dit qu’il y 
a levée de dégénérescence du niveau d’énergie. Pour un spin demi entier subissant l’effet 
d’un champ magnétique statique extérieur, il y a aura deux niveaux d’énergie potentielle 
disponible permettant l’échange d’un quantum d’énergie ∆𝐸 = ℎ𝜈0  (où ℎ est la constatnte de 
planck en J.s) à une fréquence de transition 𝜈0. Pour un ensemble de spins ½, on aura un 







avec ∆𝐸 = ℏ𝜈0, 𝑘𝑏 = 1,38. 10
−23 m2.kg.s-2.K-1 et T la température du milieu en Kelvin. 
Physiquement, le spin a la possibilité d’avoir deux positions énergétiques. L’état d’équilibre 
du système correspond à un va et vient incessant entre ces deux niveaux énergétique. Il y a 
un léger excès de population sur le niveau d’énergie le plus bas (et donc le plus stable) : cet 
état d’énergie est appelé 𝛼 et le niveau le plus haut est appelé 𝛽  . En amenant de l’énergie 
sous forme radiative à la fréquence ℏ𝜈0 (impulsion radiofréquence), il y aura une transition 
énergétique   𝛼 →  𝛽 . Pour que cette transition soit observable il faut que les populations des 
deux niveaux soit suffisamment différentes et que l’écart entre les deux niveaux soit 
suffisamment grand. A température ambiante, il n’y a qu’un très petit excès de spins 
nucléaire dans l’é<<tat 𝛼. Les deux niveaux d’énergie s’écartent en fonction de B0, c’est 
l’effet Zeeman. Ainsi en augmentant le champ statique on augmente le rapport de population 
des deux niveaux d’énergie d’où la nécessité en pratique d’avoir des intensités de champs 
statique très élevées. La description quantique du phénomène de RMN peut être mis en 
relation avec la précédente représentation vectorielle de la précession autour d’un axe 
colinéaire au champ appliqué des moments magnétique des noyaux : les moments de même 
direction ou parallèle correspondent au niveau 𝛼 et ceux de direction opposé ou antiparallèle 
au niveau  𝛽. 
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Figure 5 : Levée des dégénérescences d’énergie pour un spin en présence d’un champ magnétique statique. 
 
 
5. Signal RMN 
 L’application d’un champ statique entraîne une levée de dégénérescence des niveaux 
d’énergie (Figure 5). Cette levée va permettre d’observer une transition énergétique entre 
ces niveaux : l’apport d’un quanta d’énergie à la fréquence de résonance permettra le 
passage d’un niveau à un autre pour un spin. Le retour à l’équilibre du système 
s’accompagnera alors d’une réémission de ce quanta sous forme radiofréquence : ce signal 
capté sera le signal RMN. Le modèle quantique permet de comprendre l’apparition de 
résonance : à une transition énergétique correspondra  un pic dans le spectre. L’apport 
d’énergie se fait par l’application transitoire d’une onde radiofréquence (impulsion RF) dont la 
fréquence est proche de la fréquence de Larmor correspondant à un champ magnétique 
𝐵1 ⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗ de faible intensité  qui induit le phénomène de nutation [28] : Les moments de spins vont 
alors précesser autour de  𝐵1 ⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗ . Le système de spins est dans un état d’excédent d’énergie dit 
état excité. Selon l’intensité et la durée de l’impulsion, la rotation (ou basculement) de 
l’aimantation autour de B1 est contrôlée. Ainsi, l’application d’une impulsion dite d’excitation 
(appelée aussi impulsion 
𝜋
2
   ou de 90°) va permettre de faire basculer l’aimantation dans le 
plan transverse.  
Lorsque l’impulsion RF cesse, le système va revenir à l’équilibre, les composantes 
vectorielles des spins vont suivre un mouvement dit de précession libre régit par les 
équations de Bloch. Ce signal capté est caractéristique du signal RMN. Par la suite, on 
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parlera du signal RMN sous son appellation internationale : FID (Free Induction Decay). Le 
retour va se faire en deux étapes :  
- Le déphasage des spins. Il est caractéristique de l’interaction énergétique des spins 
entre eux. Le signal capté sera rapidement atténué. On définit un temps 
caractéristique dit T2 au bout duquel 63% des spins ne sont plus en phase. 
- Le retour à l’équilibre des spins. Il est caractérisé par un temps T1. Ce temps est de 
l’ordre de 10 fois plus grand que le temps T2. Il dépend de l’interaction des spins 
avec leur milieu.  
Ces constantes de temps interviennent dans les équations de Bloch donnant l’évolution des 
projections de l’aimantation macroscopique des moments magnétique de spin. 
Ainsi, la RMN est un phénomène relaxatif car le retour à l’équilibre passe par l’induction d’un 
champ magnétique. C’est ce dernier que l’on va observer dans nos expériences. Il est 
enregistré à l’aide de capteurs de champ et correspond au retour à l’équilibre des spins 
excités.  
Le signal de RMN est donc un signal rapidement atténué par un phénomène de relaxation 
caractérisé par des constantes de temps T1 et T2. En excitant un groupe de spins à leur 
résonance avec une onde radiofréquence, on les places dans un état excité. L’aimantation 
macroscopique suivra alors une cinématique composée d’un mouvement de relaxation et de 
précession, elle ne sera alors plus colinéaire à l’axe du champ B0 (dans la suite on se place 
dans un espace cartésien de l’espace et on considérera que le champ est colinéaire à la 
coordonnée z). Elle va avoir un mouvement de précession autour de l’axe z à la fréquence 
de résonance. Pour observer le signal de RMN, on utilise un capteur de champ positionné 
dans le plan xy. Ce dernier va mesurer la projection de l’aimantation dans ce plan après une 
impulsion dite d’angle de bascule à 90° (ou impulsion 90°, càd une impulsion possédant 
l’énergie de transition nécessaire pour que l’aimantation macroscopique soit totalement dans 
le plan xy). 
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Le signal qu’on observe après une impulsion RF de 90° est un signal dû à la précession des 
spins dans le plan d’observation xy.  
En pratique ce signal est pondéré par une constante de relaxation T2*. Ce T2* diffère du T2 
intrinsèque des spins observés car il prend en compte les effets des inhomogénéités de 
champ statique B0. En effet, il est difficile d’obtenir un champ statique élevé suffisamment 
stable dans le temps et l’espace, notamment en présence d’un échantillon contenant des 
effets de susceptibilité magnétique. Les spins vont voir ces perturbations comme une gêne 
accentuant leur déphasage. La relaxation que l’on verra sera donc entaché d’un phénomène 
de relaxation dû aux inhomogénéités dit T2inh. On verra dans la suite de cette thèse les 
moyens pour partiellement corriger les inhomogénéités de champs affectant le T2inh (shim, 
fieldmap) mais aussi que l’’on peut mesurer ces inhomogénéités et les introduire en tant que 
connaissance dans un processus de quantification. 
6. Écho de Hahn 
Comme on l’a vu, le FID est pondéré par une relaxation caractérisée par la constante de 
temps T2*. La relaxation résultante est donc très rapide dû au déphasage entre les 
aimantations. Il faut, en pratique, presque 1 s pour acquérir le signal après avoir appliqué 
une impulsion. Il existe un moyen de contourner cette limitation basé sur le  phénomène 
physique connu sous le nom d’écho de Hahn [19]. En appliquant une première impulsion, on 
fait basculer l’aimantation d’un groupe de spin vers le plan transverse Figure 7, dû aux 
Figure 6 : En bleu : Réprésentation du FID complexe acquis correspondant à la projection de la 
magnétisation dans le plax xy. En rouge : projection en x. En noir : projection en y. 
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inhomogénéités de champ ou à la localisation des spins, les fréquences de Larmor de 
différentes portions de l'échantillon peuvent différer légèrement. En conséquence, dans le 
repère du laboratoire tournant à la fréquence de Larmor moyenne, les vecteurs aimantations 
de ces diverses portions vont se déphaser. En appliquant une seconde impulsion RF de 180° 
dite de refocalisation, les spins vont se rephaser et les aimantations seront focalisées à 
nouveau, donnant un écho. Une telle séquence utilisant des impulsions 90°-180° comme 
présenté dans la Figure 7 est appelée écho de spin. En se basant sur le temps entre les 
impulsions on peut prévoir le moment de la formation de l’écho, soit son temps d’écho (TE). 
L’intensité de l’écho obtenu sera pondérée seulement en T2. Ce phénomène est à la base 
de la plupart des séquences de SRM actuelles. Le FID acquis, après une transformée de 
Fourier de ce dernier, permet l’obtention d’un spectre donnant la proportion de proton 
résonant pour une fréquence.  Pour les protons de l’eau, cette fréquence correspond à la 
fréquence de Larmor. Nous allons voir dans la suite que l’on peut obtenir la réponse 
fréquentielle de protons autre que ceux de l’eau, notamment ceux de métabolites.  
 
Figure 7 : a) FID obtenu après une impulsion de 90°. Le temps d’activation de notre instrument de mesure (représenté par un 
ADC, analog-to-digital converter) est trop long pour acquérir le FID b) Écho de spin obtenu après l’application d’un motif 
d’impulsion 90°-180°. Le phénomène d’écho de Hahn permet de relocaliser dans le temps le signal RMN à un temps d’écho dit 
TE de manière à ce qu’il puisse être facilement acquis avec notre instrument de mesure. c) cinématique de l’évolution de 
l’aimantation des spins soumis au schéma d’impulsion b). 
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7. Le déplacement chimique : 
Une molécule telle un métabolite possède différents groupements chimiques. Ces 
groupements sont pour la plupart carbonés et contiennent des groupements méthyl, 
méthylène, méthine possédant des protons (1H). En spectroscopie proton, ce sont ces 
groupements qui vont être soumis au phénomène de résonance et permettre d’avoir une 
information qualitative et quantitative. 
Du fait de leur appartenance à des groupements propres à une molécule, ces protons ne 
possèdent pas la même résonance que les protons appartenant à la molécule d’eau. Dans 
une molécule, les atomes sont liés entre eux par des liaisons dites covalentes. Cette liaison 
correspond à une mise en commun d’électrons des orbitales atomiques des atomes. Cette 
mise en commun est faite de façon dynamique, les électrons vont circuler selon une 
distribution  que l’on appelle orbitales. Les électrons, possédant une charge et circulant, un 
champ magnétique local associé sera induit. L’environnement électronique de chaque noyau 
va créer des effets diamagnétiques qui vont diminuer le champ ressenti par les noyaux. Ce 
champ local est caractérisé par une constante d’écran caractérisant les différents effets 
diamagnétiques. Il existe aussi des effets paramagnétiques dus à la géométrie des 
molécules, comme pour les groupements aromatiques où la circulation des électrons 
délocalisés va augmenter le champ ressenti par les noyaux. Pour une molécule on définit les 
différents effets par une constante d’écran :  
𝜎 = 𝜎𝑑𝑖𝑎 + 𝜎𝑝𝑎𝑟𝑎 
Le champ local appliqué au groupement sera alors :  
𝐵𝐿𝑜𝑐𝑎𝑙 = 𝐵𝑂(1 − 𝜎) 







𝐵0(1 − 𝜎) =  𝜐0- 
𝛾
2𝜋
𝐵0𝜎 =  𝜐0-𝜐𝑠 
Ce champ va se superposer au champ B0 appliqué et ainsi déplacer la fréquence de 
résonance des protons du groupement : c’est ce qu’on appelle le déplacement chimique qui 
est une conséquence de l’effet Zeeman. D’un point de vue quantique, un décalage de la 
fréquence de résonance correspondra à une transition énergétique différente (Figure 8).  
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Figure 8 : Une modification des niveaux d’énergie par effet Zeeman opèrera un décalage de la fréquence de résonance. 
 Ce déplacement chimique est spécifique à une configuration électronique, donc à la position 
d’un groupement d’une molécule et permet d’en déduire la structure de cette dernière : c’est 
ce qui est fait en spectroscopie haute résolution. In vivo on connait la plupart des métabolites 
à observer, c’est pour cela qu’on utilise la spectroscopie à des fins d’observation des 
composés et de quantification, quand le composé est en concentration suffisante, et quand 
les temps de relaxation sont suffisamment longs. Le déplacement chimique est défini comme 
le rapport de la différence de fréquence du proton blindé 𝜐𝑠 par rapport à une fréquence de 
référence 𝜐𝑟𝑒𝑓 et de la fréquence de travail 𝜐0 (i.e. fréquence de résonance du proton pour le 





Ce rapport est exprimé en ppm (partie par million). On définit une fréquence de référence 
𝜐𝑟𝑒𝑓 à partir d’un composé stable à température ambiante et ayant un pH stable en 
spectroscopie 1H, 13C et 29Si : le Tétraméthylsilane (TMS). Ce composé aura une résonance 
fixée à 0 ppm. En utilisant ce rapport de fréquence, on s’affranchit de la notion de fréquence 
de résonance dépendante du champ utilisé pour exprimer la résonance d’un groupement. 
On parlera par exemple du singulet à 3.02 ppm de la Créatine aussi bien à 1.5T qu’à 9.4T et 
correspondant toujours au groupement N(CH3) de ce métabolite en spectroscopie proton. 
8. Le phénomène de couplage scalaire.  
Dans une molécule, les groupements résonants sont généralement proches. Ces 
groupements peuvent être approximés comme un système de dipôles magnétiques. Ils vont 
interagir via une interaction magnétique dipôle-dipôle. Cette interaction va donner lieu à une 
perturbation qui va affecter leur état d’énergie respectif et donc leur résonance. Elle peut 
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avoir lieu de manière spatiale (deux groupements proches, on parlera alors de couplage 
dipolaire direct) ou via les électrons de valences des orbitales moléculaires de liaison π 
(couplage scalaire). En situation liquide, le mouvement moléculaire fait que le mouvement 
dipolaire moyen est nul. Dans nos applications, on approximera par la suite le cas in vivo 
comme proche d’un milieu liquide et on s’affranchira des interactions dipolaires et on ne 
considérera que le cas du couplage scalaire. L’interaction de couplage scalaire est due à un 
phénomène d’appariement d’électrons entre deux groupements. Elle est caractérisée par 
une constante de couplage scalaire J. Une illustration de cet effet de couplage J est donnée 
en Figure 9 pour les groupements d’une molécule de Lactate résonant à 4.1 et 1.3 ppm. En 
pratique, la résonance de ces groupements ne correspond pas à des singulets (raie unique), 
mais à l’apparition d’une subdivision de pics de résonance le long d’une certaine plage de 
fréquence. Ce phénomène est dû au couplage scalaire.  
 
Figure 9 : Effet du couplage scalaire dans un spectre. Exemple d’une molécule de Lactate. À gauche : Interaction dû à l’effet de 
déplacement chimique : on a alors deux singulets dont l’aire correspond directement au nombre de protons résonants. À droite : 
Effet du couplage scalaire sur les résonances. Un éclatement des résonances apparait. Pour connaître le nombre de protons 
résonants, il faut prendre en compte l’aire totale du multiplet correspondant au groupement. 
En considérant la définition du déplacement chimique, on voit que pour augmenter la 
résolution spectrale, il suffirait d’augmenter le champ statique B0. Cependant pour l’utilisation 
de la méthode de SRM en clinique, l’utilisation de champ B0 statique élevé (>3T) est 
règlementé et est difficilement accessible. De plus, en augmentant ce champ, on verra 
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l’apparition d’inhomogénéités plus importante à compenser et de temps de relaxation T2 
pondérant fortement le signal (i.e. ayant des valeurs de plus en plus courtes).  
La résolution spectrale atteignable est limitée par l’intensité du champ statique disponible 
(dans notre cas, la plupart des acquisition seront faite à 4.7T, et de façon moindre à 7T) et ne 
permettra pas forcément de discerner toute les contributions métaboliques, notamment dans 
le foie avec des résonances s’enchevêtrant ou dans le cerveau où il existe une contribution 
macromoléculaire dont l’attribution aux lipides et protéines est peu connue et entache 
l’observation de composés de taille plus petites, présents en faible  concentration. Il existe 
des techniques de spectroscopie permettant de s’affranchir de ces limitations entachant la 
résolution, comme les techniques dite d’édition, qui par une séquence dédiée permet 
d’acquérir une molécule cible en éliminant les composés qui gênent sa discrimination [29] ou 
alors en jouant sur le temps de relaxation des composés à observer comme les techniques 
d’inversion-saturation pour l’édition des macromolécules (protéines, polypeptides et lipides) 
[30][31]. La résolution spectrale est l’un des principaux facteurs limitant pour la SRM in vivo. 
Nous retraçons à présent les principales caractéristiques de l’application in vivo de la SRM. 
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III. Applications du phénomène de RMN 
1. Application en haute résolution 
La spectroscopie est un outil d’analyse permettant de discriminer les différents groupements 
chimiques d’un composé. Son application dans le domaine de la chimie est donc d’un grand 
intérêt. Il existe deux principales utilisation de la spectroscopie haute résolution : en milieu 
solide et liquide. La différence entre ces deux milieux réside principalement  dans les 
phénomènes de relaxation mis en jeu et l’apparition de phénomènes dus à l’orientation des 
spins dans le milieu solide.   
2. Application in vivo 
a) Imagerie 
L’imagerie s’est principalement développée depuis  l’introduction des gradients de champs 
pour déterminer l’origine des ondes radio émises par les noyaux de l’objet et l’utilisation de la 
transformée de Fourier, raccourcissant amplement le temps d’acquisition. L’imagerie repose 
en première approche sur le codage en fréquence et en phase du volume d’intérêt à imager 
par l’application de gradients de champ faisant de la fréquence de résonance une fonction 
linéaire de la position (Figure 10).  
 
Figure 10 : a) Application de gradient  de champ pour le codage en fréquence et en phase : seul les protons sélectionnés par le 
gradient vont être excités (en gris clair). b)  Un gradient va encoder en phase l’espace et l’application d’un gradient dit 
d’encodage en fréquence va permettre de discriminer en fréquence cet espace encodé donnant une matrice d’acquisition. 
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b) Spectroscopie RMN Localisée 
L’imagerie par résonance magnétique (IRM), basée principalement sur le signal des protons 
de l’eau, permet d’obtenir des informations anatomiques et fonctionnelles sur un être vivant. 
Elle permet de voir l’eau tissulaire et celle-ci ayant un temps de relaxation et une 
concentration différente suivant les tissus permet de mettre en évidence les structures. En 
jouant sur la différence de déplacement chimique existant entre l’eau et le pic principal des 
lipides, l’IRM peut différencier les tissus contenant principalement de la graisse des tissus où 
l’eau est majoritaire.  Au-delà, on ne peut  remonter à la présence ou non de métabolites, 
molécules de petites tailles présentes en de plus faibles concentrations qui traduisent une 
activité métabolique. La SRM permet de donner accès aux marqueurs  biochimiques que 
sont les métabolites. Après acquisition et traitement, elle permet de remonter jusqu’à la 
concentration des métabolites et ainsi caractériser certaines pathologies ou phénomènes 
pathologiques. Par exemple le N-Acétyle Aspartate (NAA) est un marqueur neuronal, sa 
concentration reste constante dans un cerveau sain, une baisse de sa concentration est 
souvent associée à une pathologie cérébrale.  Pour avoir accès à cette concentration,  un 
processus de quantification faisant l’objet du prochain paragraphe, est réalisé. La SRM a elle 
aussi profitée des avancées liées à l’utilisation des gradients de champ, pour la localisation 
d’un volume d’intérêt et la suppression du signal de l’eau, mais elle a aussi bénéficié de la 
montée en champs statique B0. La spectroscopie s’est appliquée in vivo bien avant 
l’utilisation de gradient et consistait à récupérer le signal en provenance d’une zone d’intérêt 
en utilisant des antennes de réception locales (i.e. de surface) mais cette technique n’était 
pas assez locale pour un usage clinique puisque le signal provenait de l’intégration de tout le 
volume sensible de l’antenne. 
Une des premières séquences localisée utilisée pour une application in vivo est la séquence 
de spectroscopie dite PRESS [32] (Figure 11). Trois impulsions sont rendues sélectives  à 
l’aide de gradient de sélection de coupe dans les trois directions spatiales (Gx,Gy,Gz). Ces  
impulsions permettent chacune de sélectionner un plan de l’espace, le signal résultant 
proviendra  de l’intersection de ces trois plans.  
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Figure 11 : Localisation d’un volume dans l’espace à l’aide de trois gradients magnétique dans trois directions différentes permettant de rendre 
sélectif en fréquence le volume à sélectionner. En utilisant des impulsions radiofréquences pour sélectionner une bande de fréquence on 
sélectionne une tranche de l’espace. L’intersection des trois plans de fréquences sélectionnés permet de localiser un volume dans l’espace 
comme présenté. L’utilisation du schéma d’impulsions 90-180-180 est une séquence de type écho de Hahn ( ) ou plus communément appelé 
écho de spin. Ce schéma d’impulsion permet de former un écho de Hahn/de spin qui correspond à la refocalisation de la magnétisation des 
spins le long du plan transverse dans le référentiel tournant du spin. Quand la majorité de la magnétisation des spins aura atteint le plan 
transverse, l’écho ainsi formé aura une amplitude maximale. À cette amplitude maximale correspondra un temps dit temps d’écho (TE) pouvant 
se calculer en fonction des durées impliquées dans la séquence. 
Conjugué à des méthodes d’ajustement numérique requérant des techniques du traitement 
du signal, on peut retrouver une information sur la concentration des métabolites, mais aussi 
de relaxation. Au niveau cérébral, la SRM permet de détecter et de suivre les variations de 
concentration d’un certain nombre de métabolites [33][34][35][36] :  
 Glutamate/Glutamine : Le glutamate est le neurotransmetteur excitateur le plus 
répandu dans le système nerveux central (SNC). C’est un précurseur du GABA dans 
les neurones GABAergiques. Le glutamate, lorsqu’il n’est pas capté par les 
récepteurs post-synaptiques, est capté par les cellules gliales et alors métabolisé en 
glutamine.  
 N-Acétyl Aspartate (NAA) : C’est un des métabolites les plus abondants dans le 
cerveau après le glutamate. Il n’a pas de rôle direct de neurotransmetteur. Présent 
quasi uniquement dans les neurones, on l’utilise en SRM comme marqueur du 
dysfonctionnement neuronal. 
 Lactate (Lac) : Produit final de la glycolyse anaérobie, il est caractéristique dans les 
spectres d’une mort neuronale. 
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 Acide γ-aminobutyrique (GABA) : Principal neurotransmetteur inhibiteur. Il joue le 
rôle de neuro-modulateur en inhibant les effets du glutamate. 
 Myo-inositol (MIn) : Important à cause du rôle des phosphates inositols dans la 
transmission cellulaire. Il jouerait un rôle dans la régulation osmotique et est 
considéré comme un marqueur glial fonctionnel. 
 Résidus Choline (rCho): Les signaux détectables en SRM proviennent des dérivés 
phosphoryl et glycérophosphorylcholine qui sont impliqués dans les voies de 
synthèse et de dégradation membranaires. 
 Taurine (Tau): Lui sont associées plusieurs fonctions biologiques dont l’osmo-
régulation et la modulation du calcium ainsi que la modulation de l’action de 
neurotransmetteur. Sa concentration décroit avec l’âge. 
 Créatine/Phosphocréatine (Cr/PCr) : La PCr permet notamment la conversion de 
l’ADP en ATP. La concentration globale de PCr/Cr étant stable in vivo, leur signal 
commun à 3,0 ppm est couramment utilisé comme référence interne de 
concentration. 
 Résidus Phosphoryl-Ethanolamine (PE) : Fonctions analogues à celles des 
résidus choline. 
Ces différents métabolites apportent une information en tant que marqueur d’un processus 
métabolique. Ces métabolites ne sont pas exclusifs au cerveau et peuvent se retrouver dans 
d’autres processus métaboliques, d’autres organes ou phénomène (e.g. le Lactate [37] ). 
L’augmentation de l’intensité du champ magnétique (augmentant la dispersion spectrale) et 
la possibilité d’acquérir des spectres à des TE courts (<10 ms) a permis d’observer jusqu’à 
20 métabolites chez l’animal [38][39] et permet via un processus de quantification d’établir un 
profil neurochimique.  
La SRM proton a été d’abord  développée pour l’étude in vivo du métabolisme cérébral. 
Cependant d’autres organes peuvent être étudiés par SRM ; par exemple le sein, le 
muscles, la prostate, ou encore le foie. Le principe d’acquisition est le même que celui 
exposé, mais des ajustements en pratiques peuvent être nécessaire : notamment lorsque 
l’organe est mobile il faut nécessairement utiliser des modules de synchronisation lors de 
l’acquisition ou pour le processus de quantification. Nous verrons dans la suite de ce 
manuscrit (chapitre 4) une application hors cerveau de la SRM, notamment 2D pour l’étude 
des lipides. 
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c) Facteurs perturbant les expériences de SRM proton in vivo : 
1) Suppression du signal de l’eau  
En SRM in vivo du cerveau, la présence d’un pic d’eau recouvre dans le spectre la 
contribution des métabolites. Le signal de l’eau est abondant en comparaison du 
signal des métabolites (x104). Lors de l’acquisition, l’utilisation de technique de 
saturation du signal de l’eau tel que VAPOR ou CHESS est utilisé afin d’atténuer 
cette forte contribution. Ces techniques sont des modules utilisés avant la séquence 
d’impulsion de la séquence permettant de déphaser les spins de l’eau en dehors du 
plan transverse, elles permettent de défocaliser les spins de l’eau de manière à ce 
que la contribution de la composante macroscopique de l’aimantation des spins de 
l’eau soit minime dans le plan transverse. 
 
2) Spectroscopie 1D : Enchevêtrement  et recouvrement spectral  
Le profil métabolique ne peut être établi qu’en présence de spectres d’une qualité 
suffisante pour être quantifié. Cela est d’autant plus difficile in vivo dû aux 
phénomènes de relaxation (T2 et T2 inhomogène principalement) provoquant une 
atténuation du signal et une augmentation de la largeur à mi-hauteur des pics du 
spectre. Pour les métabolites ayant une signature spectrale assez proche, soit des 
pics proches en fréquence, on aura également un phénomène d’enchevêtrement 
spectral (Figure 12).  
 
Figure 12 : Spectre RMN simulé à 7T du Glutamate, Glutamine, GABA illustrant le problème de l’enchevêtrement spectral en SRM1D. 
Ainsi, l’enchevêtrement est accentué par les phénomènes de relaxation. La relaxation due 
aux inhomogénéités peut être atténuée par l’utilisation de gradient d’ajustement de champ 
magnétique (dit de shim), ces derniers vont essayer de rétablir la linéarité spatiale du champ 
statique B0.  
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3. La spectroscopie à 2 dimensions de fréquence 
Nous avons vu qu’un des principaux problèmes de la SRM 1D est l’enchevêtrement spectral, 
pouvant être partiellement résolu en augmentant le champ B0. Il existe cependant une 
méthode permettant d’augmenter la résolution spectrale en SRM : la Spectroscopie à 2 
dimensions spectrales (SRM 2D). Cette méthode permet d’obtenir une information spectrale 
supplémentaire et donc de discriminer plus facilement les composés des spectres en 
comparaison à la SRM 1D. Cette méthode, énoncée en 1971 par J. Jeener lors du congrès 
Ampère en ex-Yougoslavie et mise en application par Aue et Ernst est basée sur 
l’incrémentation d’un délai dans une séquence d’impulsion [40] . En utilisant ce principe 
simple, on obtient des spectres ayant deux dimensions de fréquence après double 
transformée de Fourier des signaux temporels acquis. Ces dimensions correspondent à la 
dimension classique du FID (t2 en temporel et f2 en fréquentiel) et une autre dû à cette 
durée incrémentée (t1 et f1). En fonction de la séquence d’impulsion utilisée et de la façon 
d’intégrer cette durée incrémentale dans la séquence, différents effets seront exprimés dans 
ces dimensions. Il existe deux principaux types de spectroscopie 2D : la spectroscopie dite 
de corrélation et la spectroscopie J-résolue. Une séquence de SRM 2D est basée sur la 
succession de quatre périodes principales : la préparation, l’évolution, le mélange, la 
détection 
La  Figure 13 illustre l’idée de Jeener pour une séquence à deux impulsions :  
 
Figure 13 : Idée de Jeener pour une séquence  deux impulsions. On distingue quatre périodes dans la séquence correspondant à un effet sur les 
spins.  Dans la période de préparation les spins sont excités par une ou plusieurs impulsions RF. L aimantation résultante va alors évoluer 
durant une durée t1, obtenue par l’incrément temporel. Une période de mixage constitué d’une ou plusieurs impulsions va alors  permettre un 
transfert d’aimantation entre différents spins. Après cette période le FID est enregistré pendant la période de détection (t2). 
La spectroscopie de corrélation permet d’avoir accès à une information de couplage 
scalaire entre les différents composés du spectre et permet de mettre entre évidence la 
connectivité d’un groupement chimique par rapport à un autre. La spectroscopie J-résolue 
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permet de mesurer les constantes de couplage scalaire des composés couplés (possédant 
une constante de couplage J) dans le spectre.  
L’obtention de ces caractéristiques est obtenue en jouant sur les impulsions de la séquence. 
En prenant exemple de la séquence de la Figure 13, pour un angle α=90°, si on applique 
une impulsion β=180°, les effets de déplacement chimiques sont refocalisés durant la 
période de mélange, alors que les couplages scalaires continuent d’évoluer. Pour cet écho 
de Hahn, au temps d’écho  (temps de refocalisation des déplacements chimique), seule la 
perte de signal dû à la relaxation T2 atténuera l’aimantation résultante et les couplages 
scalaires et déplacements chimiques s’exprimeront au moment de la période de détection 
(acquisition de la dimension direct en𝑡2. Ce schéma d’impulsion est à la base des séquences 
dites J-résolue. Pour une impulsion α=90° et β=90°, on obtiendra une évolution à la fois en 
déplacement chimique et en couplage scalaire pendant la période d’évolution et de 
détection, avec transfert de cohérence, comme nous le verrons, pour les spins couplés, au 
moment de la deuxième impulsion 90°.  
Comme en SRM 1D, le signal obtenu pendant la période de détection (Free Induction Decay, 
FID, signal de précession libre) est un signal capté de manière analogique par les capteurs 
de réception et converti sous forme numérique à l’aide d’un convertisseur analogique 
numérique (CAN). La Figure 14 indique les différentes étapes de l’obtention d’un spectre 2D. 
Le signal acquis est stocké dans une matrice de n2xn1 points correspondant aux nombres 
de point, avec n2 le nombre de points dans la dimension acquise (directe) et n1 le nombre 
de pas d’incréments (Figure 4.a). En faisant une transformée de Fourier discrète (FFT) le 
long de la dimension directe (𝑡2), on obtient un interférogramme (Figure 4.b) c’est à dire un 
ensemble de spectre 1D dont l’amplitude va varier en fonction du temps 𝑡1. Cette variation 
sera fonction de la séquence choisie. In vivo l’évolution de cette amplitude sera beaucoup 
liée à des phénomènes de relaxation mais aussi à la J-modulation et aux effets des 
déplacements chimiques. Enfin une seconde transformée de Fourier discrète est appliquée 
selon la dimension indirecte (𝑡1) pour obtenir le spectre 2D (Figure 4.c). 
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Figure 14 : Stockage du FID et obtention du spectre 2D après transformée de Fourier discrète 2D (FFT 2D). Exemple en LCOSY sur un échantillon 
de Lactate. 
Nous étudierons dans la suite de ce manuscrit l’utilisation de trois types de séquence 
localisée basés sur la spectroscopie de corrélation et J-résolue. La spectroscopie de 
corrélation a commencé à être utilisée  pour des applications in vivo dès le début des années 
90. Ces séquences reposaient sur une localisation par placement de l’antenne d’excitation et 
étaient héritées de la chimie analytique [41]. Ainsi malgré les problèmes concernant la 
suppression du pic de l’eau, de relaxation et d’inhomogénéités et inhérent au domaine in 
vivo des spectres étaient obtenus. Dû à la faible sensibilité de l’antenne, du rapport signal à 
bruit faible, les différents pics dans le spectre apparaissent avec une faible intensité.   
Les séquences utilisées dans cette thèse , dont le développement est décrit au chapitre 2 
adoptent un motif de localisation similaire à la séquence PRESS,  permettant de localiser un 
volume dans l’espace à l’aide de gradient et bénéficiant des avancées de l’époque en termes 
de saturation extérieur du signal du volume d’intérêt permettant d’améliorer la sélection de 
volume via l’atténuation du signal non d’intérêt, mais aussi des techniques moderne de 
suppression de signal de l’eau que sont les modules CHESS et VAPOR.    
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4. Application de la SRM2D in vivo 
Le Tableau 1 résume les principales séquences de SRM2D utilisées dans la littérature à la 
fois en clinique et préclinique en essayant de mettre l’accent sur les résultats  quantitatifs. 
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Étude du métabolisme in 
vivo du cerveau de rat 





NA = 128 
TR = 2000ms 
1h10 
Comparaison : extrait de 
cerveau ex vivo / 
métabolites ex vivo / 
spectre in vivo 
Observations de corrélation. Les principaux 
métabolites neurotransmetteur (GABA, Glu/Gln, 
Asp) sont visibles et leurs taches de corrélation 




Test des séquences 2D 
pour l’identification de 
résonances dans le tissu 
de cerveau de rat. 
COSY/JRES x x 
Attribution des résonances 
entre 0.8 et 4.5 ppm dans 
les spectres 
Attribution des résonances : Lac, Thr Ala, GABA, 
NAA, Asp, Glu, Gln, Tau, mIns. 
Le pic à 1.33 ppm habituellement assigné au Lac en 




séquence 2D sur un 
imageur clinique 
JPRESS ; SECSY, 
LCOSY (+variantes 
multi quantas : ZQ, 
DQ, ZQF,) 
1.5T 
NA = 20 
TR = 2200ms 
Pts= 50x1024 
Fe = 640x640Hz 
51 min 
Étude de la faisabilité de la 
SRM 2D sur un imageur 
clinique 
Test sur un fantôme de métabolites cérébraux pour 
déterminer quelle séquence est exploitable 
cliniquement. 
Test in vivo  sur cerveau : les séquences MQ 
diminue le signal des singulets. 
Les séquences ZQ semblent plus appropriées à 





séquence de corrélation 
pour une utilisation in 
vivo et ex vivo 
COSY/SECSY 
(localisation avec une 









Cerveau de rat avec 
tumeur. 
Proposition d’une alternative à la COSY : motif 
SECSY. 
Filtre temporel pour augmenter RSB. 
Choix de l’échantillonnage en fonction du transfert 
de cohérence. 
Accumulation pondérée en fonction de la plage t1. 
 
1998 [44] 





Pts = 256x1024 
40 min 
Comparaison de spectre 
2D de souris  ayant une 
lésion du muscle de la 
patte avec histologie. 
On observe un signal de corrélation croisée 
spécifique pour les souris ayant une dégénération 
musculaire. Ce signal est suggéré d’être issu d’un 
acide de type linoléique. 
Spectre 2D des lipides du muscle in vivo 
2001 [45] 
Développement d’une 









TR = 2500ms 
TE = 13 ms 





Mesure des métabolites 
dans chaque hémisphère 
du cerveau de rat sain. 
Observation de corrélations in vivo : NAA, Ala, 
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Tableau 1 : Principales études in vivo utilisant la spectroscopie 2D sur les vingt dernières années.  
 





Étude de la 
reproductibilité des 
mesures en LCOSY 
LCOSY 
1.5T 
TE = 30ms 
TR = 2000ms 
Pts = 128x1024 
NA = 8 
Intégration 
34min 
Étude de la reproductibilité 
in vitro et in vivo de la 
LCOSY : 
L’intégration brute du volume des pic semble 
reproductible et les ratios mesurés ont une 
variabilité inférieure à 13% pour les métabolites en 
grande concentration (NAA, Cr, Ch, Glx, mIn) et 




séquences 2D LCOSY et 




Pts = 64x1024 
Fe =1250x1250 




LCOSY/JPRESS dans le 
cerveau humain. 
Implémentation faisable. On observe les principaux 
métabolites cérébraux. La LCOSY permet une 
meilleure séparation des contributions des 
métabolites. 
Le ratio des différents volumes de métabolites a été 






maximum de l’écho 
3T 
TE = 31 à 229ms 
TR = 2500ms 







GABA in vitro 
Cerveau humain 
27 patients 
Augmentation de la sensibilité de la séquence pour 
des T2 longs. 
Correction des courants de Foucault de la 
séquence. 
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Ces différentes études montrent une tendance générale : l’utilisation de la SRM2D pour 
l’étude des métabolites cérébraux. Ces dernières années, les principales études portent sur 
l’utilisation clinique (sur l’humain) de la SRM2D. L’application pour l’étude sur petit animal 
débute principalement début des années 2000 et repose principalement sur l’utilisation de 
champs élevés (>4.7T) et de séquence localisées. L’utilisation de la SRM2D s’est opérée 
dans un premier temps par un transfert de méthode venant de la chimie, par l’utilisation de 
séquences  localisées en surface. 
.
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5. SRM 2D J-résolue : 






− 𝜋 − 𝑡1
2
− 𝑡2). Elle consiste en une incrémentation du temps d’écho 
de cette séquence. Elle permet d’avoir accès à travers la dimension indirecte à l’information 
sur les couplages scalaires des métabolites présent dans le spectre. Sa version localisée par 
des gradients est la séquence JPRESS[43] (J-resolved PRESS ou PRESS J-résolue) et a 
été l’une des premières séquences de SRM 2D localisée utilisées[48]. Elle se base sur un 
motif de séquence PRESS de SRM 1D. Des artefacts peuvent intervenir dans le spectre du 
fait de l’utilisation d’impulsion de refocalisation (π) : Dans les zones fréquentielles proches de 
l’eau (résiduelle), si la suppression du signal de l’eau n’est pas suffisante mais aussi le long 
de la dimension 1, il peut y avoir des artefacts dit de « t1-noise » correspondant dans le 
spectre à de longues trainées en dimension 1. Ces artefacts sont dus à un déphasage des 
signaux du fait d’une mauvaise refocalisation des spins. La première utilisation de la SRM J-
résolue pour l’analyse des métabolites cérébraux a été faite ex vivo par Behar et al [42] sur 
un tissus cérébral excisé. Cette expérience a été réalisée sans utilisation de gradients, il 
s’agit d’une expérience avec localisation in situ. Du fait de cette localisation, la profondeur 
d’exploration dépendra des impulsions utilisées et du profil de sensibilité de l’antenne. 
Comparativement à la SRM 2D de corrélation, la SRM J-résolue a ensuite été beaucoup plus 
utilisée avec l’utilisation de gradient de sélection spatiale.   
6. SRM 2D de corrélation : 
La spectroscopie de corrélation (Figure 15b) se base sur le principe d’un transfert de 







− 𝑡2). Contrairement à la JPRESS, les séquences dites de 
spectroscopie de corrélations ou COSY ont été moins explorées dans le cadre in vivo. Parmi 
ces séquences de corrélation, la LCOSY (Localized Correlation Spectroscopy ou 
Spectroscopie de corrélation localisée)  est la plus utilisée dans les publications. D’un point 
de vue quantitatif, la séquence JPRESS permet d’utiliser les méthodes de quantification déjà 
développées et exposées plus haut pour la PRESS. Pour les séquences de corrélation, il 
n’existe cependant que des approches se basant sur des outils de SRM haute résolution 
(méthode d’intégration) et de SRM 1D (conversion du spectre de corrélation en une 
succession de spectre 1D pour une utilisation dans le LCModel)[49][50]. La spectroscopie de 
corrélation (COSY) permet cependant une observation de manière beaucoup plus directe 
des métabolites couplés et non couplés, GABA, Gln et Glu entre autres. Sa dérivée à base 
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de constante de temps (CTCOSY) permet en plus d’améliorer le RSB des taches de 
corrélations d’un facteur 2 en théorie [25]. Nous verrons dans le chapitre suivant les versions 
localisées des séquences de corrélation pour une application in vivo qui ont été développé 
durant cette thèse. 
 
Figure 15 : Spectre haute résolution 2D d’une molécule de machin : a) Spectre J-résolue. B) Spectre de corrélation (COSY)  
c) Molécule avec les différents groupements correspondant dans les spectres assignés.  
7. Encodage de la dimension indirecte : 
L’un des principaux inconvénients de la SRM 2D est son temps d’acquisition, augmentant 
avec le nombre de point de la dimension indirecte à acquérir. En clinique, ce temps 
d’acquisition peut devenir problématique. La principale méthode pour contrer ce long temps 
d’acquisition est de jouer sur la façon d’encoder la dimension indirecte : l’encodage classique 
consiste à acquérir de manière régulière selon une fréquence d’échantillonnage fixée les 
points de la dimension indirecte. De façon opposée à cet encodage, il existe l’encodage dit 
irrégulier, utilisé également pour accélérer l’acquisition en imagerie, consistant à choisir les 
points à échantillonner et à reconstruire le spectre [51]. Un exemple d’application de cette 
méthode est donné pour la L-COSY sur des lipides  au chapitre 4. Il existe aussi la 
spectroscopie ultra-rapide, technique récente (2002) et développée en haute résolution [52] 
dont de récente version localisée sont disponibles [53].  La spectroscopie ultra-rapide permet 
d’acquérir en quelque secondes un spectre 2D en rendant dépendant spatialement 
l’évolution dans la dimension indirecte : l’encodage ne se fera alors plus par une évolution 
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temporelle mais par une évolution spatiale. Le voxel sera alors décomposé en un ensemble 
de plan présentant un t1 différent et dont on peut acquérir le signal rapidement via des motifs 
d’acquisition issue de l’imagerie comme l’écho planar (EPI)[54]. Cependant, dans le cadre 
d’acquisition in vivo, la technique ultra rapide nécessite que le volume d’intérêt contienne 
une quantité suffisante de spins détectables (différence entre le nombre de protons orientés 
parallèlement et antiparallèlement à B0) pour que, spatialement, chaque sous éléments de 
volume participant à l’encodage de la seconde dimension spectrale donne un signal sur bruit 
suffisant. L’utilisation de méthode telle l’hyperpolarisation nucléaire dynamique semble être 
une solution pour pallier ce problème (technique permettant d’augmenter le RSB d’un facteur 
10^6), mais cette dernière méthode est difficile à mettre en place et nécessite encore 
beaucoup de développement pour une application in vivo.  
Une façon simple de réduire le temps d’acquisition est de diminuer le nombre de points à 
acquérir en dimension indirecte en prenant soin d’évaluer l’espace (t2, t1) à échantillonner 
dans le spectre via des simulations pondérées par la relaxation et le RSB atteignable, mais 
aussi en pratique en optimisant le placement, le shim et les différents réglages de séquence ; 
cela sera abordé au chapitre 3. 
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Nous avons décrit la SRM du point de vue de l’acquisition et phénomènes physiques. Dans 
la suite nous abordons les principes de la quantification des spectres de SRM proton.  
1.  SRM 1D 
La spectroscopie quantitative consiste  en la mesure des concentrations des métabolites 
présents dans le spectre. Comme vu dans les paragraphes précédent, le signal des spins 
d’un métabolite provient de l’aimantation globale de ces derniers ayant basculée dans le plan 
transverse et prenant un mouvement de précession lors de l’acquisition. L’intensité du FID 
acquis sera  proportionnelle au nombre de protons résonnants de la molécule. Une molécule 
ayant n protons équivalents résonants aura, en théorie et en ignorant les phénomènes de 
relaxation et autres paramètres de pondération,  une amplitude proportionnelle à n. Pour m 
molécules, ce signal aura donc une amplitude proportionnelle à m x n. Dans le domaine 
fréquentiel cette concentration sera  proportionnelle à l’aire du pic 
Le processus dit de quantification consistera à retrouver et mesurer les contributions des 
différents composés  donnant lieu à des pics de résonance dans le signal. Il existe de très 
nombreuses méthodes pour décomposer ce signal pouvant être classées en fonction de leur 
domaine d’étude- fréquentiel ou temporel-[9] 
Le domaine fréquentiel est le plus simple à appréhender pour la quantification car il permet 
de visualiser directement les différents métabolites à quantifier. Une méthode simple pour la 
quantification consiste à intégrer les pics. Cette méthode a été très utilisée au début de la 
SRM in vivo car c’est une méthode héritée de la SRM haute résolution, e.g. en chimie 
analytique, où elle reste encore très utilisée. Pour des spectres de raies bien résolues, non 
enchevêtrées, cette méthode peut être considérée comme fiable. Malheureusement, en 
SRM1D, les différents phénomènes de relaxation, de ligne de base, d’inhomogénéités, de 
rapport signal à bruit faible font que cette méthode n’est pas fiable et ne soit plus – ou 
rarement -utilisée. De plus la méthode d’intégration est incapable de prendre en compte le 
phénomène d’enchevêtrement spectral et l’intégration des pieds des pics (Cette méthode 
peut sous-estimer les aires jusqu’à 40%[55]).  
Le signal 2D  à quantifier d’une séquence PRESS consiste dans le domaine temporel en une 
combinaison linéaire de plusieurs autres signaux et peut être écrit ; 
𝐹𝐼𝐷(𝑡) =  𝑥𝑚𝑒𝑡𝑎𝑏𝑜𝑙𝑖𝑡𝑒̂ (𝑡) +  𝑥𝑟𝑒𝑠.  𝑒𝑎𝑢 ̂ (𝑡) + 𝑥𝑙𝑖𝑔𝑛𝑒 𝑑𝑒 𝑏𝑎𝑠𝑒̂ (𝑡) + 𝜎𝑏𝑟𝑢𝑖𝑡 
Le signal 𝑥𝑚𝑒𝑡𝑎𝑏𝑜𝑙𝑖𝑡𝑒̂ (𝑡) correspond à la modélisation des différents FID des métabolites, c’est 
le signal d’intérêt à quantifier. Les autres signaux sont dus au résidu de la suppression d’eau, 
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à la présence de macromolécules et enfin au bruit de l’acquisition. Il existe différentes façon 
de traiter ce signal. La quantification se base principalement sur la minimisation d’une 
fonctionnelle. Cette minimisation peut s’effectuer selon le domaine de traitement du signal 
(temporel ou fréquentiel) et par l’utilisation d’un modèle paramétrique (estimation d'un 
nombre fini de paramètres décrivant le signal) ou semi-paramétrique (estimation d’une 
fonction décrivant le signal) et pouvant être linéaire. Ces principales méthodes de 
quantification in vivo en SRM 1D sont données dans le tableau suivant :  
Tableau 2 ; Principaux algorithme de quantification 1D 




Modélisation mathématique (par une 
somme de Lorenztienne) 
[56][57] 
VARPRO 𝒕 
Méthode de projection des 
variables (fonction modèle 
combinaison linéaire de fonction non-
linéaire) : ajustement non linéaire sur 
les variables projetés.  
[58] 
AMARES 𝒕 Minimisation non linéaire globale [59] 
LCModel 𝒇 Semi-paramétrique (base+spline) [60] 
QUEST 𝒕 
Semi-paramétrique :  
base simulé+modèle physique 
[13] 
TARQUIN 𝒕 + 𝒇 
Approche QUEST en t + ajustement 
des fréquences en f + lien entre 
paramètres du modèle 
[61] 
 
Le processus de quantification est inhérent à la qualité du spectre, il sera d’autant plus 
robuste que le spectre aura une qualité suffisante. La qualité d’un spectre peut être défini par 
ces critères [62] :  
 RSB temporel (rapport  entre l’amplitude du premier point du signal et l’écart-type des 
derniers points du signal relaxé) /fréquentiel (rapport entre amplitude du pic et 
moyenne de l’intensité du bruit de fond) 
 Largeur à mi-hauteur (relaxation T2 des composés) 
 Inhomogénéités 
 Résolution spectrale 
 Absence d’artefacts (effet de déplacement chimique, contamination 
macromoléculaire, refocalisation inexacte (spurious echo), décalage en fréquence de 
la porteuse).  
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2. SRM 2D 
La SRM1D reste problématique pour l’étude de métabolites ayant une structure complexes 
et est entaché par un problème d’enchevêtrement spectral (chose très commune pour des 
champs précliniques <9.4T), ne permettant pas de discriminer les différentes résonances 
contribuant à un pic. L’utilisation de la spectroscopie à 2D permet de résoudre ces 
problèmes lors de l’acquisition. Cependant, l’existence de méthode de quantification n’est 
pas aussi prolifique qu’en SRM 1D. Le Tableau 3 référence les principales approches 
quantitative en SRM2D utilisées en clinique/préclinique, on peut voir qu’il n’existe qu’un 
algorithme spécifique aux séquences de spectroscopie de type J-résolue tel la JPRESS, 
nommé ProFit. ProFit est une approche paramétrique basée sur le LCModel (quantification 
1D dans le domaine fréquentiel d’une combinaison linéaire de spectres de métabolites)  et 
VARPRO (technique permettant de décomposer l’optimisation d’un problème non linéaire en 
un problème plus simple : une partie linéaire et non linéaire). Le signal 𝑥(𝑡2, 𝑡1) modélisé par 
ProFit consiste en une somme de contribution de chaque métabolite m dans le FID acquis. 
Pour chaque métabolite, l’algorithme consistera à évaluer la pondération nécessaire des 
signaux théoriques obtenus par simulation 𝑥𝑚(𝑡2, 𝑡1)̂  : des facteurs d’amortissement de type 
gaussien  𝜎𝑔 selon la dimension t2 et lorentzien 𝜎𝑒,𝑚 selon t1 et t2. Un décalage en 
fréquence en F2 caractérisé par ∆2,𝑚 et enfin une phase d’ordre 0  𝜑0 permettant d’ajuster la 
phase du signal simulé. Le signal à optimiser aura comme expression :  
𝑥(𝑡2, 𝑡1) = ̂  ∑ 𝑥𝑚(𝑡2, 𝑡1)̂  exp (𝑖. ∆2,𝑚
𝑀
𝑚=1





La procédure ProFit est basée sur trois étapes (Figure 16) :  
1- Une étape d’initialisation linéaire qui va procéder à l’optimisation elle aussi en trois 
étape des métabolites ne possédant pas de couplage (i.e. singulets) : 1) seul 
l’amplitude et le décalage en fréquence est estimé, 2) les facteurs lorentzien et 
gaussien sont ajustés, 3) Tout les paramètres de ces métabolites sont ajustés.  
2- Une étape d’optimisation non linéaire qui va ajuster pour tous les métabolites les 
paramètres d’amortissement et de décalage en fréquence 
3- Un ajustement linéaire de la concentration de chaque métabolite 
La procédure de quantification est achevée quand l’étape 2 est répétée trois fois 
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Figure 16 : a) procédure d’optimisation utilisée par profit. b) exemple de spectre acquis (haut), quantifié (milieu) et résidus (bas). c) Résultats de 
la quantification obtenus sur le cerveau sain pour une cohorte de 27 sujets sains à 3T.  
Pour ce qui est de la spectroscopie  2D de corrélation, la quantification se base sur une 
méthode d’intégration des volumes des pics ou une modélisation purement mathématique du 
signal (méthode fondée sur la décomposition en valeurs singulière SVD). En pratique, 
l’approche par SVD  est utilisée  en SRM 1D pour le traitement du spectre afin d’éliminer, par 
filtrage des composantes issues de la décomposition, des pics indésirables comme le résidu 
d’eau.   
Tableau 3 : Méthodes de quantification existantes pour la SRM 2D. 
Séquence Méthode Domaine Approche Réf. 
JPRESS/LCOSY ProFit 𝒕 Semi-paramétrique 
Avec connaissance apriori 
(base de métabolite 
simulée) 
[47][63] 
LCOSY Intégration 𝒇 Opérateur contourant les 
pics d’intérêt à intégrer 
dans le spectre 
[64] 








𝒕 Estimation dans son 
ensemble du signal du 
spectre avec 
connaissance apriori forte 
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3. Estimation de l’erreur dans un processus de quantification 
Le processus de quantification en SRM in vivo  désigne un processus d’estimation 
paramétrique (ou semi paramétrique) fondée sur une fonction modèle comme présentée 
dans le paragraphe précédent. Cette estimation est dépendante de sources d’incertitude (en 
premier lieu du bruit de mesure)  et du modèle utilisé et est donc entaché d’erreur 
d’estimation. Dans une mesure physique, on estime cette erreur en répétant cette mesure et 
en donnant la valeur moyenne de la mesure ± écart-type. 
Les acquisitions en SRM sont longues et ont une visée in vivo, il est donc difficile de réaliser 
une telle répétition de la mesure, de plus les processus biologiques observés sont eux-
mêmes le résultat de réactions biochimiques moyennes. Alors comment interpréter les 
résultats de quantification sans connaître leur précision i.e. comment avoir une idée de 
l’erreur de mesure ?  
Proposé par Cavassila et al [66] pour la quantification en SRM, l’inégalité dite de Cramér-
Rao donne la borne inférieure théorique de l’écart type d’un estimateur pour un modèle 
donné et permet d’avoir une idée de l’erreur d’estimation pour un paramètre estimé via une 
procédure de quantification. Lorsque l’écart-type d’un estimateur atteint la borne de Cramer 
Rao, ce dernier est dit efficace. Ces bornes correspondent en quelque sorte à l’erreur faite 
sur une mesure répétée une multitude de fois et dont la seule source d’erreur proviendrait du 
bruit de mesure. 
L’usage abusif des bornes de Cramér Rao (CRBs) est celui qui consiste à valider une 
mesure sous prétexte d’avoir pour celle-ci de faibles bornes de Cramér Rao. Pour pouvoir 
valider cette assertion, il faut vérifier que le modèle utilisé est juste, et en premier lieu si le 
processus d’estimation a bien convergé. En effet, les CRBs sont calculées pour des 
paramètres estimés. Si le modèle et paramètres utilisés ne correspondent pas à l’acquisition 
(i.e. si l’ajustement paramétrique est défaillant), ses bornes ne correspondent à rien. Il faut 
ainsi prendre en compte ces comportements pour utiliser les CRBs sans risque, et pouvoir 
donner un sens physique à nos mesures, au modèle utilisé et nos résultats.  Nous verrons 
dans le chapitre 2 le calcul de ces CRBs dans le cadre de modèles paramétriques pour la 
SRM 2D et en chapitre 3 leurs applications pour un calcul d’erreur théoriques pour trois 
séquences de SRM 2D. 
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4. Diminution de l’erreur en SRM in vivo 
En étudiant les CRBs sur différents cas, on peut voir et c’est attendu,  que la quantification 
devient  précise lorsque l’acquisition est de ‘bonne qualité’ et dont le signal peut être décrit 
de manière précise. En SRM 1D, les séquences classiques telles la PRESS ou la STEAM 
ont largement été étudiées et employées. Les CRBs ont été calculées pour ces séquences 
dans des applications cliniques, précliniques et in vitro. Le Tableau 4 illustre les bornes 
typiquement obtenues pour les métabolites couplés et les singulets pour des études in vivo.  
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Tableau 4 : Principales études utilisant les bornes de Cramer Rao comme indicateur de l’erreur de quantification. 
Application Méthode Résultat CRBs Réf. 
Suivi du développement du 
profil neurochimique du 
cerveau de rat. 




18 métabolites quantifiés 
20 rats ( ?) 
Concentrations estimées en accord avec les 
valeurs de la littérature obtenues par 
chromatographie. 
Principaux métabolites 





Estimation du profil 
neurochimique dans 
différente zone du cerveau 
de souris 




16 métabolites quantifiés 
Méthode de shim FASTMAP 
associé à des gradients de shim du 
second ordre modifiés 
10 souris ( ?) 
Résidu d’eau dans les spectres <14Hz. 
Spectres avec un RSB>10 pour des voxel 
de 10𝝁𝑳. 
 
CRB Singulets <5% 
Glucose &GSH <25% 




Détection de l’ascorbate and 
glutathione dans le cerveau 
humain. Concentration de 
ces composés de l’ordre du 
nM. 
Double editing MEGA-PRESS, TE 
=112 ms, TR= 4500 ms 
LCModel 
4T 
10 métabolites quantifiés 
4 patients 
Mesure de l’Asc et du GSH. Efficacité de 
cette séquence pour mesurer ces 
métabolites. 
Mesure des couplages J et du déplacement 
chimique et comparaison avec un spectre 
haute résolution. 
Asc < 9.75% 
GSH < 6.5% 
 
[36][34] 
Établissement de l’évolution 
du GABA avec l’âge dans les 
régions du cerveau humain 





Diminution du signal du GABA,MM et 






Profil neurochimique du 
cerveau de rat à très haut 
champs (16.4T). 
STEAM TE = 1.7ms, TR = 1500ms, 
LCModel 
16,4T 
20 métabolites quantifiés 
12 rats 
Quantification d’un spectre in vivo à 16.4T. 
Détection d’Acétate dans le cerveau. Gly 
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 À travers ces études, on voit que les CRBs sont élevées pour les métabolites couplés alors 
que pour les singulets, les CRBs sont faibles. De plus on voit que plus le champ B0 
augmente et plus les CRBs diminuent : les CRBs sont  liées à la dispersion spectrale, 
puisque plus il y a dispersion spectrale plus aisée est l’estimation. Elles permettent donc 
indirectement de donner une information sur la qualité du spectre et l’enchevêtrement des 
composantes, i.e. plus les composantes à identifier ont une importante résolution spectrale 
comme les singulets et les métabolites couplés ayant des résonances éloignés en fréquence 
comme le Lac, moins les CRBs seront élevées. En plus de l’augmentation du champ, c’est la 
pondération du signal qui peut permettre de mieux discriminer les résonances, cette 
pondération peut être obtenue en jouant sur les temps d’écho pour pondérer soit en 
relaxation T2 ou alors en modulation du couplage scalaire. Il convient donc de choisir en 
fonction du métabolite à étudier la séquence et le temps d’écho adéquate. Bolliger et al. [67] 
montre qu’on peut utiliser le critère des CRBs pour choisir les paramètres de séquences. 
Cela est notamment vrai pour des études utilisant des spectres à plusieurs temps d’écho. Le 
gain des CRBs obtenus par une telle optimisation sur des métabolites couplés est d’environ 
20% dans la plupart des cas. Dans cet article, l’accent est mis sur la spectroscopie J-résolue 
(JPRESS) qui peut être vue comme une séquence PRESS échantillonnée à des temps 
d’écho régulier et dont l’encodage selon la dimension indirecte permet d’apporter une 
discrimination supplémentaire. De plus l’utilisation d’une acquisition directement après la 
séquence permet non pas d’acquérir la moitié de l’écho mais un maximum de signal de 
l’écho.  
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V. Approche quantique de la SRM : 
Nous avons vu qu’il existe des processus de quantification utilisant une connaissance a priori 
utilisée en SRM tel QUEST [13] en 1D et ProFit en 2D [68] pour la JPRESS. Cette 
connaissance est obtenue à partir d’une description quantique du comportement des spins 
des métabolites soumis à la séquence. Nous avons aussi vu qu’une estimation de l’erreur la 
plus couramment utilisée et accessible en SRM est l’utilisation des bornes CRBs. La théorie 
de CRBs n’est valide que pour  une fonction modèle qui décrit le plus fidèlement le signal 
acquis. L’apport d’une connaissance a priori permet de minimiser le nombre de paramètres 
et leur interdépendance et donc diminuer les CRBs [66]. Comme pour le cas de la SRM 1D, 
nous verrons qu’une description de ce signal peut s’obtenir à partir du formalisme des 
opérateurs produits [69]. Nous verrons que cette approche descriptive du signal  sera utilisée 
par la suite dans l’algorithme de quantification mis au point durant cette thèse et présenté 
dans le chapitre 2. 
1. Opérateurs quantiques de spin 
La description classique (modèle vectoriel/équation de Bloch) reste valable tant que 
l’aimantation peut être assimilé à un vecteur comme en imagerie avec les spins du proton de 
l’eau. Dans la plupart des cas en spectroscopie, une approche quantique est nécessaire, le 
modèle vectoriel ne s’appliquant pas pour des spins couplés [70]. 
La mécanique quantique ne va pas directement manipuler l’aimantation observable mais 
plutôt l’état du système de spin qu’il soit observable ou non au moment de la détection. Le 
spin d’un noyau est la somme vectorielle des moments magnétique nucléaires des particules 
composant ce dernier. Ces moments sont quantifiés, ils ne peuvent prendre que certaines 
valeurs. On peut donc décrire un noyau en fonction de ces valeurs quantifiées [71]. 
En mécanique quantique, l’ensemble des états possibles d’un système physique forme un 
espace vectoriel dit de Hilbert. Pour un spin ½ non couplé (tel le proton), les états de base 
indépendants du temps de cet espace sont |α> et |β>. On pourra décrire la fonction d’état   𝜓 
de ce spin en fonction des états de base :   
|𝜓 >𝑡= 𝐶𝛼(𝑡)|𝛼 > + 𝐶𝛽(𝑡)|𝛽 > 
A tout observable (énergie, position, moment) est associé un opérateur, agissant sur une 
fonction pour en donner une nouvelle, ou dans le cas d’une fonction propre, la fonction 
d’origine multipliée par une valeur propre. À partir du vecteur d’état, on peut définir 
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l’opérateur densité d’état qui permet d’accéder à l’ensemble des états quantiques observable 
du système considéré (mélange statistique d’états) :  
?̂? = |𝜓 >< 𝜓| 
La matrice des densités associée à cet opérateur est :  𝜎𝑖𝑗 = 𝐶𝑖𝐶𝑖
∗̅̅ ̅̅ ̅̅  
Avec i et j désignant un état d’énergie disponible pour le système de spins. Les termes 
diagonaux de cette matrice représentent les populations des différents niveaux d’énergie du 
système. À l’équilibre les termes non diagonaux (i≠j) ont une valeur nulle. Ces termes 
peuvent être non nuls sous l’effet d’une perturbation extérieure au système (telle une onde 
radio fréquence) : on aura alors une cohérence d’état entre |i> et |j>. Le spin nucléaire est 
caractérisé par un moment angulaire associé. Ses trois composantes le long de x, y et z 
peuvent être représentées par les opérateurs Ix, Iy, Iz. Le moment de spin ½ d’une particule 
peut-être décrit dans la base sous la forme d’opérateur :  
𝐼 = 𝐼?̂? + 𝐼?̂? + 𝐼?̂? 
2. Description quantique d’une séquence de spectroscopie  
Un spin est un système quantique dont les niveaux d’énergie sont régit par l’équation de 
Schrödinger. Nous nous intéresserons pour décrire l’influence d’une séquence d’impulsion 
plus particulièrement à l’évolution dynamique d’un groupe de spins. Cette dynamique est 
décrite par l’équation de Liouville Von Neumann déduit de l’équation de Schrödinger du 






[?̂? , ?̂?] 
Elle fait intervenir pour chaque spin une densité d’état 𝜌(𝑡) correspondant à l’ensemble 
possible des états quantiques et l’Hamiltonien 𝐻(𝑡) du système de spin considéré. 
L’Hamiltonien d’un système est l’opérateur énergie du système. Il regroupe en ses valeurs 
propres les niveaux d’énergie du système. En SRM, ce sont les transitions entre ces niveaux 
qui forment les pics dans le spectre. Elles peuvent être modifiées dans le temps par de 
l’énergie déposée via des impulsions : l’Hamiltonien total de ce système altéré sera alors la 
somme des Hamiltonien, du système de spin et des impulsions. En RMN le signal détecté 
est l'aimantation de l'échantillon dans le plan normal au champ B0 (plan xy dans le 
référentiel tournant). Cette aimantation résulte de l'addition des aimantations induites par les 
spins nucléaires 1/2 de chaque molécule. Toutes les molécules de l’échantillon étant, en 
principe, dans le même état quantique, une telle mesure d'ensemble équivaut à réaliser une 
série de mesures projectives (projection sur les états propres de l‘observable mesurée) 
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identiques sur un ensemble de systèmes dans le même état. Le résultat de la mesure 
d'ensemble est donc proportionnel à la valeur moyenne (au sens quantique du terme) des 
observables de spin d'une seule molécule. Une description complète du signal des spins est 
obtenue en calculant la matrice des densités d’état 𝜌(𝑡) du système de spin. Il existe différent 
formalisme pour calculer cette dernière matrice [72]. Cependant son calcul est conséquent et 
difficile. Il existe un formalisme basé sur les matrices densités d’état beaucoup plus simple 
mais utilisable dans le cas de système de spin faiblement couplés ayant peu de spins 
couplés entre eux : le formalisme des opérateurs produits (Sorensen et al [69]), qui simplifie 
le formalisme des matrices densité en développant la matrice sous forme de combinaison 
linéaire dans une base orthogonale (opérateur produit). Ce formalisme simplifié permet  
d’analyser et de comprendre les effets des séquences d’impulsions et d’optimiser les 
paramètres expérimentaux. Il se base sur la représentation de Schrödinger (état d’un 
système évoluant dans le temps) pour évaluer la projection de 𝜌(𝑡). L’effet des impulsions 
radiofréquence et des périodes de précession sur le système de spin est décrit par ce 
formalisme. Ces effet sont caractérisés par des Hamiltonien d’action: en SRM in vivo ce sont 
principalement les Hamiltonien dit Zeeman pour le déplacement chimique et de l’Hamiltonien 
de couplage scalaire que l’on utilise pour décrire les effets dans notre séquence.  
La Figure 17 présente les étapes de calcul nécessaire du formalisme des opérateurs 
produits pour un système de deux spins I et S (représenté par 𝐼 et ?̂?  dans la base des 
opérateurs) soumis à un schéma d’impulsion COSY classique. 
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Figure 17 : Exemple du formalisme des opérateurs produits pour un système de deux spins  évoluant selon une séquence d’impulsion de type 
COSY. Pendant la période de préparation, on bascule les spins dans le plan transverse. Le groupement va ensuite évoluer durant un temps t1 
selon deux Hamiltonien d’action : précession libre et effet Zeeman (déplacement chimique). La période de mélange va permettre aux spins 
d’échanger leur cohérence par l’entremise du phénomène de couplage scalaire. Lors de la période de détection, on détectera les termes en 
Ix,Iy,IzSx, IzSy, IxSz,IySz (cohérence en phase et antiphase). L’écho obtenu sera modulé par les cohérences créées et sera lui-même modulé par 
une évolution en Hamiltonien Zeeman et de couplage scalaire. 
 
Le formalisme des opérateurs produit se place dans l’hypothèse d’une résolution de 





≪ 1 (approximation des couplages 
faibles), c’est-à-dire pour un écart en déplacement chimique prépondérant par rapport à 
l’effet de couplage scalaire. Le cas inverse est rarement observé in vivo mais apparait pour 
les systèmes de spin fortement couplés comme ceux du Glu, Gln, Glx à haut champs [48]. 
Le résultat du calcul pour une séquence COSY peut être trouvé dans [73]. Le calcul du 
produit des opérateurs produit pour les séquences 2D développées durant cette thèse 
(LCOSY & LCTCOSY) en ne considérant que le schéma d’impulsion (90-180-90) est 
présenté en chapitre 2. Notons qu’il existe des solutions logicielles de calcul formel  
permettant d’arriver au même résultat comme POMA [74] ou mathNMR [75]. 
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 En appliquant le formalisme pour plusieurs spins, différent termes apparaissent. Ces termes 
correspondent à un échange de polarisation entre  spins couplés par l’intermédiaire du 
couplage scalaire. Cet échange va créer une cohérence entre la polarisation des spins et en 
fonction du nombre de spins impliqué, elles seront simples ou multiple. Les cohérences 
peuvent être suivies le long de la séquence en fonction des impulsions à travers un chemin 
de de cohérence. Ce chemin peut aussi être modifié ou privilégié pour une valeur d’ordre de 
cohérence en utilisant des gradients ou un cyclage de phase adapté. Nous verrons dans le 
chapitre 2 la prise en compte de ce chemin de cohérence dans le développement des 
séquences. 
Le calcul analytique par ce formalisme permet de comprendre les effets d’une séquence 
d’impulsion et d’obtenir de façon analytique le signal. Cependant, il se révèle complexe à 
mettre en œuvre pour le calcul de système ayant plus de trois spins et est inexacte pour des 
valeurs de couplage à la limite de l’approximation de faible couplage. 
3. Simulation quantique utilisée comme connaissance a priori 
dans le processus de quantification 
Le calcul précédent utilisait une approche analytique à l’aide du formalisme des opérateurs 
produits. Néanmoins pour les systèmes de spins plus complexes, cette approche est longue 
et nécessite de prendre un nombre de terme important (jusqu’à 64 termes pour les multiplets 
du NAA et jusqu’à 4096 pour un système de 6 spins…). Il existe des logiciels de simulation 
hérité du domaine de la RMN haute résolution permettant de simuler numériquement l’effet 
des séquences utilisées sur les systèmes de spins étudiés. Leur utilisation est largement 
employée dans la littérature et exploité dans les logiciels de quantification. L’un des 
principaux logiciels utilisé est GAMMA (General Approach To Magnetic Resonance 
Mathematical Analysis) [76]. Ce dernier est un pionnier des logiciels de simulation, mais du 
fait de son âge, la communauté autour de ce dernier n’est plus aussi active. Il existe, à ce 
jour de nombreuses solutions logicielles, permettant de simuler tout aussi efficacement les 
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Tableau 5 : Principaux logiciels utilisés pour la simulation des spectres RMN 
Réf Simulation Langage/Code Utilisation/Suivi 
Temps de simulation 
Singulet Multiplet 
[76] GAMMA C++ HR – Fit ++ +++++ 
[74] POMA Mathematica 6 Analytique +++ +++ 
[77] SIMPSON MATLAB HR (solide) ++ ++++ 
[78] SPINDYNAMICA Mathematica 6 HR +++ +++ 
[79] SPINEVOLUTION C++ HR ++ ++ 
[14] SPINACH MATLAB 
HR/Contrôle 
optimal des spins 
+ ++ 
Parmi les solutions de simulation existantes, une alternative récente à GAMMA a été retenue 
pour obtenir la base de métabolites simulés dans notre processus de quantification: 
SPINACH. Son utilisation sous MATLAB permet une intégration plus poussée de la 
simulation dans la procédure de quantification elle aussi écrite en MATLAB et de simuler de 
façon simple des effets spécifiques à nos séquences comme le choix du chemin de transfert 
de cohérence ou l’effet d’impulsion sélective en fréquence (cf. Chapitre 2). Ces simulations 
sont basées sur la résolution numérique de l’équation de Liouville Von Neumann. Plus le 
nombre de spins impliqués dans la résolution est grand et plus les dimensions des matrices 
associées sont grandes (évolution de taille exponentielle…). Les principaux outils de 
simulation se concentrent principalement sur l’optimisation du calcul numérique 
(parallélisation, factorisation des termes symétriques, simplification analytique, etc..) et se 
limitent à la résolution précise de 5 à 10 spins. SPINACH quant à lui est un outil complet 
proposant une réécriture des matrices d’état de chaque spin, en effet il apparait que la 
majorité des états décrits dans des systèmes de spins complexes ne sont pas utiles dans 
une simulation RMN : ils peuvent être enlevés de façon sûre sans affecter la précision de la 
simulation [80]. Cette façon de compresser les matrices densité d’état permet d’accélérer les 
simulations RMN, l’échelle de complexité des calculs (taille des vecteurs, nombres 
d’opérations)  s’accroissant de façon polynomiale avec la taille du système de spin à simuler 
et non plus de façon exponentielle comme dans les autres solutions.  
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  À travers ce premier chapitre, nous avons pu poser les différents contours et contraintes du 
domaine de la spectroscopie RMN in vivo, depuis la physique de la RMN sous-jacente à 
l’analyse des données. Du fait des conditions in vivo ou l’utilisation de champs relativement 
bas (1.5/3T) et moyen (4.7/7 T),  la spectroscopie 1D sera limitée par sa résolution spectrale. 
Il existe différentes techniques pour dépasser cette limitation, comme l’édition de spectre, 
cependant elle demande une augmentation du temps d’acquisition et peut demander une 
accumulation importante des signaux. Dans ce cas, l’utilisation du  temps d’acquisition  n’est 
pas efficace puisqu’il est passé à acquérir un métabolite cible en éliminant d’autres 
contributions qui pourraient être d’intérêt.  
La spectroscopie RMN 2D offre une solution, largement utilisée actuellement en chimie 
analytique, permettant d’accroître la résolution spectrale en déroulant l’information spectrale 
selon deux dimensions. Il existe deux principaux types de séquences homonucléaires 
donnant une information différente : les séquences J-Résolue donnant une information sur 
les constantes de couplages scalaires et les séquences de corrélation dit COSY indiquant la 
connectivité entre groupement résonants. Ces vingt dernières années ont vu apparaître des 
travaux de recherche  adaptant ses séquences pour des applications in vivo en introduisant 
un schéma de localisation. Les séquences ainsi obtenues sont la JPRESS et la LCOSY et 
sont les principales séquences utilisées pour des acquisitions précliniques et cliniques. 
Plusieurs études ont porté sur les applications in vivo  de la JPRESS et plus récemment de 
la  LCOSY. La quantification est une étape importante pour l’exploitation des données de 
spectroscopie 2D in vivo puisqu’elle doit permettre de mesurer objectivement (opérateur 
indépendant), automatiquement et de façon la plus robuste possible les contributions de 
composés biochimiques. Pour la JPRESS, une méthode  basée sur l’approche LCModel 
utilisé en 1D : ProFit a été proposée. Cependant, il n’existe pas de méthode de quantification 
par estimation paramétrique  pour les séquences de types LCOSY.  
Le fort  potentiel de la LCOSY du point de vue quantitatif a longtemps été évoqué par les 
différents auteurs [25][63][46][81]. Actuellement, les méthodes de quantification en LCOSY 
sont les méthodes d’intégration adaptée aux signaux issues de la SRM haute résolution [82]  
Nous nous sommes intéressés, dans cette thèse au développement d’une méthode dédiée 
aux spécificités d’une application in vivo se basant sur une estimation paramétrique du signal 
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temporel 2D et en s’appuyant sur une base de connaissance a priori de signaux  simulés de 
systèmes de spins. 
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Chapitre 2 :  
Développements de séquences et d’outils dédiés à la 
spectroscopie 2D localisée 
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Introduction 
Nous avons vu dans le chapitre 1 les fondements et l’intérêt de la spectroscopie 
bidimensionnelle pour les applications in vivo. La spectroscopie de corrélation a été utilisée 
pour détecter la présence de métabolites en situation in vivo et sa reproductibilité inter-
patient a été étudiée à travers la mesure de rapports de volume de différentes taches de 
corrélation des métabolites couplés montrant très peu de variation [46]. Ces volumes ont été 
mesurés à l’aide d’une méthode d’intégration héritée de la spectroscopie haute résolution. La 
pertinence de cette méthode dans le cas in vivo peut être questionnée du fait de conditions 
extrêmement peu favorables (inhomogénéités de champs, relaxation, résolution spectrale, 
milieu non homogène) et de la grande variabilité des données in vivo. Cependant cette  
reproductibilité semble se vérifier en utilisant une  méthode de quantification par estimation 
paramétrique(Profit) [63].     
Ce chapitre porte sur les travaux réalisés sur la spectroscopie 2D de corrélation pour une 
application préclinique in vivo et succèdent aux travaux de thèse de Tangi Roussel sur le 
développement de la JPRESS quantitative [22]. Nous verrons, dans une première partie, la 
séquence de spectroscopie implantée à partir d’une séquence PRESS : la LCOSY [81]. Une 
seconde séquence variante de la LCOSY a été développée  : la LCTCOSY [12]. La seconde 
partie de ce chapitre repose sur le traitement des signaux de spectroscopie 2D de 
corrélation obtenue. Nous décrivons la méthode de quantification proposée et notamment 
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I. Développement de séquence de spectroscopie de 
corrélation localisée  
Les séquences décrites dans le cadre de cette thèse ont été développés sur le système 
d’IRM préclinique Bruker Biospec  AVANCE  4,7 T du laboratoire.  Elles se basent 
principalement sur les travaux de Ryner et al [83] et Braakman et al [81] et  prend appui sur 
le schéma de localisation PRESS. Deux implémentations de cette séquence ont été 
réalisées : une version avec une incrémentation continue de la dimension t1 et une autre 
permettant un échantillonnage irrégulier. À partir de cette séquence, une variante utilisant 
une technique à constante de temps a été réalisée : la L-CTCOSY[12].  
1. L-COSY 
La séquence L-COSY développée se base sur le schéma de localisation présenté (Figure 
18). Ce schéma utilise trois impulsions sélectives en fréquence : ces impulsions sont 
rendues sélectives spatialement par l’application de gradients de  sélection de coupe. Les 
impulsions dans un schéma COSY standard sont deux impulsions 90°. Ici, une troisième 




Figure 18 : Chronogramme de la séquence L-COSY développée. L’écho se forme au temps TE1+TE2 = TE décrit en haut de la figure et son 
acquisition s’effectue durant un temps t2 (en rouge) donnant au spectre 2D sa dimension directe. Le temps t1 entre l’impulsion de refocalisation 
(𝝅) et d’excitation (𝝅
𝟐
) est incrémenté n1 fois et donnera sa dimension indirecte au spectre 2D. Les techniques de suppression d’eau et de 
saturation du volume extérieur sont des modules pré-séquence pouvant être désactivés. Le chemin de cohérence de la séquence est représenté 
en bas de la figure et peut être sélectionné par les gradients de  dispersion avant la dernière impulsion représenté en bleu pour avoir un anti 
écho (chemin de cohérence : p=+1) et en noir pour un écho (p= -1). 
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a) Caractéristiques de la séquence 
Un spectre COSY est caractérisé par des taches d’autocorrélation  et des taches de 
corrélation croisée obtenues par un transfert de polarisation (cohérence) entre les spins de 
groupement chimique possédant un couplage scalaire.  
Pendant la séquence  plusieurs succession d’ordre de cohérence, appelés chemin de 
cohérence sont possibles et au moment de l’acquisition un ordre de cohérence (p) sera 
sélectionné, de façon notamment à éliminer des signaux indésirables. La sélection de ce 
chemin de cohérence, s’opère selon les impulsions utilisées, ainsi que par l’usage de 
gradients de champs magnétiques [84]ou par le cyclage de la phase du récepteur pendant 
NA accumulation du FID).  
Pour détecter ces taches de corrélation croisée, il est important de choisir le chemin de 
cohérence permettant de choisir un ordre de cohérence observable.  En fonction de ce 
dernier se formera un écho (p=-1) ou un anti-écho (p=1) de transfert de cohérence, détecté à 
la fin de la séquence.  
En fonction du type d’écho de cohérence, on aura un modèle de relaxation du signal 
différent.  Dans le cadre de cette thèse, on se placera dans le cas de la formation d’un écho 
de transfert de cohérence obtenu grâce à la sélection du chemin de cohérence par gradient.  
b) Implémentation 
La séquence implantée dans le cadre de cette thèse se base sur la séquence PRESS 
disponible sous l’environnement Bruker Paravision 5.0. Les changements apportés ont 
principalement porté sur le remplacement de la dernière impulsion de la PRESS par une 
impulsion d’excitation.  Le motif de localisation PRESS a été modifié pour permettre la 
sélection d’un ordre de cohérence. La formation de l’écho (N-type) se forme à un temps TE = 
TE1 + TE2 [81]. D’autres fonctionnalités ont été ajoutées comme la possibilité d’ajouter un 
temps initial au départ de l’incrémentation, permettant d’avoir une séquence de type SUPER-
COSY [85][86]. L’implémentation du délai incrémental a été réalisée en utilisant les 
fonctionnalités de spectroscopie haute résolution de Topspin 2.1 héritées dans Paravision 
permettant d’avoir une incrémentation du délai en continu selon une fréquence 
d’échantillonnage donnée par l’utilisateur pendant n1 point définis. Une variante de cette 
implémentation a été réalisée en utilisant des listes de délais, permettant de choisir une 
plage temporelle de t1 à acquérir et donc d’obtenir un échantillonnage irrégulier. 
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Pour que l’effet des gradients soit efficace, il est nécessaire que les gradients de part et 
d’autre des différentes impulsions de la séquence soient équilibrés. Un déséquilibrage fera 
apparaitre des distorsions à la base des pics mais aussi des artefacts. Le ‘timing’  de la 
séquence a été vérifié en branchant le signal de déclenchement du système de gradient à un 
oscilloscope (Figure 19) et en répétant la séquence plusieurs fois sans activer les différents 
modules pré-séquence (OVS, suppression d’eau). De cette façon, l’incrémentation  des 
délais et les symétries des gradients associés aux impulsions ont pu être vérifiées.  
 
Figure 19 : Chronogramme de la L-COSY mesuré via un oscilloscope. Seuls les gradients sont représentés.  
c) Temps d’écho et efficacité du schéma de localisation  
Le temps d’écho TE de la séquence dépendra des paramètres TE1 et TE2 (Figure 18). Plus 
le temps d’écho sera court, moins le signal acquis sera pondéré par la relaxation 
transversale T2. Ces effets de pondération peuvent être importants notamment pour des T2 
courts, et avoir accès à un TE le plus court possible est donc généralement recherché. Ce  
dernier dépend des durées de montée, de stabilisation et de descente des gradients. En 
pratique, les gradients et les impulsions n’ont pas de profil rectangulaire comme en théorie si 
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bien qu’un voxel prescrit cubique à acquérir correspondra plutôt à une sphère. Ces 
imperfections vont affecter la localisation de la séquence via des pertes et des 
contaminations du signal acquis (Figure 20). 
Le choix d’impulsion de type Hermite a été fait pour les séquences LCOSY, LCTCOSY et 
JPRESS, car représentant un bon compromis en terme de temps d’application et d’efficacité 
de l’impulsion. Une bande passante de 4000 Hz pour les impulsions 90° et de 2000 Hz pour 
celle de 180° ont été choisies afin d’éviter tout problème d’interférence spatiale entre la 
bande passante des impulsions et le déplacement chimique  causant un effet d’artefact de 
déplacement chimique. Comme on peut le voir sur la Figure 21, lors de l’application d’une 
impulsion, si cette dernière n’a pas une bande passante suffisante, son effet sur les spins 
ciblé ne sera pas effectif : pour des impulsions sélectives, on aura alors un phénomène de 
compartimentation spatiale où le signal de chaque compartiment sera différent et dépendra 
des spins touchés par les impulsions.  
Figure 20 : Profil de sélection réel d’une impulsion de refocalisation sélective en fréquence : profil réel (en bleu) et profil 
théorique (en blanc).  
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Cet effet intervient principalement pour la détection et la quantification du Lactate, ce dernier 
ayant un doublet à 1,3 ppm et un quadruplet à 4,1 ppm [87][88][89]. 
4  
Figure 21 : Illustration de l’effet de compartimentation d’un voxel par interférence spatiale : a) Les bandes passantes  (BP.) des impulsions ne 
vont pas couvrir totalement la région fréquentielle d’intérêt. b) Le voxel acquis sera décomposé en signaux correspondant à des zones où le 
signal proviendra de spins qui auront expérimentés les trois impulsions (1), deux impulsions (2-3), ou aucune  (4).  
La Figure 22 illustre la sélection par impulsion sélective du volume de la séquence L-COSY 
comparé à la PRESS. L’intégration du volume de sélection effective opéré par les impulsions 
montre que le signal émanant du voxel de la LCOSY est plus grand que celui de la JPRESS. 
Ce résultat de sélection est similaire à celui que Moonen et al [90] ont opérés au même 
calcul pour la STEAM et la PRESS montrant une sélection d’un voxel de la STEAM plus 
importante par rapport à la PRESS. Un rapport de sélection du volume opéré entre JPRESS 
et LCOSY de 0,82 est trouvé montrant une meilleure sélection du volume en séquence de 
type LCOSY. Cette différence peut s’expliquer par l’utilisation d’une impulsion de 
refocalisation qui en pratique a un profil beaucoup plus imparfait qu’une impulsion de 90°.  
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Figure 22 : Profil d’excitation des impulsions sélectives utilisées pour les séquences de corrélation (à gauche) et les séquences de type PRESS. 
L’intégration numérique des volumes montre un rapport de 0,82 entre la sélection de la JPRESS et la LCOSY. 
Les paramètres d’acquisition de la séquence L-COSY permettant d’améliorer l’acquisition 
sont le temps d’écho, le temps de répétition, le nombre de points du FID à acquérir et les 
fréquences d’échantillonnage des différentes dimensions du signal. Le temps d’écho est 
généralement choisi de façon à être minimum, le temps de répétition doit être ajusté en 
fonction du T1 de l’échantillon et du champ B0, quant à l’échantillonnage l’ajustement se fera 
surtout en dimension indirecte : c’est dans cette dimension que l’on verra apparaitre les 
différents effets de transfert de cohérence. Ziegler et al [24] montrent qu’il existe une fenêtre 
optimale en t1 pour les séquences de type COSY permettant d’obtenir un maximum 
d’amplitude de transfert de cohérence. Cette fenêtre dépendra du système de spin à étudier 
et de leurs constantes de couplage. La Figure 23 montre les différentes évolutions pour 
différents systèmes de spin ayant une constante de couplage scalaire de 7Hz en fonction de 
t1. Les constantes de couplage des principaux métabolites d’intérêt in vivo sont comprises 
entre 5 et 14Hz. Pour une application in vivo de la séquence, il faudra aussi prendre en 
compte le phénomène de relaxation diminuant le signal dans la dimension directe et 
indirecte. Ainsi on privilégiera une plage en t1 comprise entre 10 et 80 ms.  
Notons que lors de l’acquisition, le shim est un facteur important à prendre en compte car il 
permet de corriger les inhomogénéités de champ qui vont impacter grandement la qualité du 
spectre. Ce dernier s’effectue par un ajustement des différents gradients de shim de l’aimant 
par rapport au signal de l’eau acquis par le motif de séquence. Il existe plusieurs autres 
méthodes pour l’application de ces ajustements, comme l’utilisation d’une carte des 
inhomogénéités de champ B0 (méthode FieldMap) [91] , ou une méthode de projection du 
champ à travers six directions (méthode Fastmap) [92]. Nous verrons dans la suite de ce 
Figure 23 : Evolution de la cohérence de différente population de 
système de spins en fonction de t1 
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chapitre qu’en plus d’apporter une solution de shim, on pourra utiliser une de ces méthodes, 
la  FieldMap pour mesurer les inhomogénéités de champs.  
Le temps d’écho de notre séquence est optimisé en minimisant les différents temps des 
gradients et des impulsions. La séquence a été testée sur différents échantillons in vitro en 
solution et dans un fantôme de neuf métabolites dans un gel d’agarose faible concentration 
(2%). La séquence développée a permis d’observer les différentes résonances des différents 
échantillons. L’observation de tache de corrélation croisée est possible et présente l’intérêt 
de résoudre l’ambiguïté des différentes composantes rencontrés en SRM 1D comme 
présenté en exemple sur le fantôme par les Figure 25 et Figure 25 et  pour un mélange 




Figure 24 : Spectre 1D PRESS d’un fantôme de 9 métabolites dans un gel d’agarose à 2%. 
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Figure 25 : Spectre 2D LCOSY sur le même fantôme de 9 métabolites dans un gel d’agarose que la figure 7. Réprésentation en magnitude avec 
projection le long de la dimension directe du spectre en haut. Le niveau de contour choisis permet de mettre en évidence 6 motif de taches de 
corrélation.  
2. L-CTCOSY 
En complément de la LCOSY, il existe une séquence comme vu au chapitre 1, s’appuyant 
sur une méthode à temps constant : la L-CTCOSY. Cette dernière présente l’intérêt de relier 
le signal acquis à des termes dépendants de la constante de temps 𝑡𝑐 (modulation 
en sin (𝜋𝐽𝑡𝑐) ). En ajustant cette dernière, on choisira la constante de couplage à favoriser 
dans le signal.  
Cela va se traduire par un SNR plus important sur les termes de corrélations croisées du 
système de spin choisi mais aussi par une dispersion en phase des pics différents de la L-
COSY : les taches d’autocorrélation seront en phase. L’implémentation de la L-CTCOSY a 
été effectuée à partir de la LCOSY développée. L’originalité de l’implémentation a été 
d’utiliser deux incréments entre l’impulsion de refocalisation: le premier s’incrémentant et le 
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second se décrémentant (Figure 26) afin de garder un temps constant entre la première et la 
dernière impulsion : l’impulsion de refocalisation de déplacera alors entre la première et la 
dernière impulsion. La séquence débutera donc par un temps tc qui aura une conséquence 
sur la pondération du signal au moment de l’acquisition. Comme on peut le voir dans la 
Figure 26 cette constante de temps impose un échantillonnage en t1 conditionné par 𝑡1 −
𝑡𝑐 > 0. 
 
Figure 26 : Chronogramme de la séquence L-CTCOSY développé. L’incrément de temps a été développé pour que le temps entre la première et la 
dernière impulsion ait une durée égale au temps constant choisis. L’impulsion de refocalisat 
Comme pour la LCOSY, il a été vérifié via oscilloscope les périodes de temps entre 
impulsions et le déplacement de l’impulsion de refocalisation, ainsi que la période de temps 
constant. Des acquisitions ont été menées pour vérifier l’effet de la constante de temps dans 
le spectre, un exemple de l’influence de la constante de temps est donnée Figure 27 pour un 
échantillon de Choline en solution à 4.7T.  
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Figure 27 : Spectre L-CTCOSY de Choline en solution à 4.7T pour différente constante de temps tc. Les groupements CH2 de la choline ont une 
constante de couplage scalaire J=5Hz. Les taches de corrélation associées auront une valeur optimale autour de 100ms, ce qui est le cas pour 
nos acquisitions.  
3. JPRESS 
En plus des séquences de corrélation développées, une séquence 2D de type J-résolue a 
été utilisée durant cette thèse. Elle consiste en une incrémentation régulière du temps d’écho 
d’une séquence PRESS 1D. Un exemple de ce type de spectre est représenté en figure 7 
pour un mélange de métabolite. La représentation des spectres de cette séquence est 
comme  les séquences de corrélation, basé sur des contours. La différence avec la 
spectroscopie de corrélation réside dans l’expression de la dimension indirecte, donnant 
pour chaque groupement couplé la valeur de son couplage scalaire. Cependant in vivo dû à 
la proximité en déplacement chimique et des constantes de couplage assez proche, cette 
séquence ne permettra pas une résolution spectrale aussi importante que les séquences de 
corrélation, mais son SNR est plus deux fois plus important en théorie [93]. 
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4. Prétraitement des spectres 2D 
Dans le domaine de la spectroscopie RMN, les signaux acquis font l’objet d’un prétraitement 
systématique. Ce dernier est effectué sur le signal acquis et permet après transformation de 
Fourier de ce signal, d’obtenir un spectre, visuellement, d’une meilleure qualité. Deux 
principaux traitements sont utilisés, à savoir le zero-filling et l’apodisation. Le zero-filling est 
une procédure qui permet d’augmenter de façon artificielle la résolution digitale des spectres 
obtenues en ajoutant des zéros à la fin du signal acquis, de cette façon on obtient une 
interpolation des données (par un sinus cardinal) dans le domaine fréquentiel. L’apodisation 
est largement répandue en haute résolue et consiste à appliquer une fenêtre de pondération 
au signal, c’est-à-dire multiplier le FID par une fonction pondérant certain point du signal. 
Cette procédure permet de gagner en SNR (visuellement) car atténuant les derniers points 
très bruités du FID avant transformée de Fourier. Cependant l’usage de tels traitements peut 
être délétère en termes d’information, pour des multiplets, l’usage d’une mauvaise fenêtre 
d’apodisation peut provoquer un recouvrement de pics assez proches en fréquence comme 
illustré sur la Figure 29. 
Figure 28 : Spectre JPRESS du mélange de métabolite dans un gel d’agarose. Les taches en dehors de la ligne à 0Hz indiquent la présence 
d’un couplage scalaire pour le métabolite. 
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Figure 29 : Différents traitements disponible et leur effet sur le spectre. 
En spectroscopie de corrélation, la répartition des taches de corrélation croisée se fait de 
manière symétrique autour de la diagonale d’autocorrélation. En utilisant ce principe de 
symétrie, on peut utiliser une procédure dite de ‘symétrisation’. Cette procédure de 
symétrisation est utile pour augmenter la visibilité des taches de corrélation dans un spectre 
bruité : le signal de la partie supérieure du spectre par rapport à la diagonale est ainsi 
comparé par rapport à la partie inférieure, les endroits redondants entre ces parties 
correspondent à des taches de corrélation et seront ainsi pondérés, le reste du signal sera 
considéré comme du bruit qui sera soustrait. Une autre façon de symétriser les spectres 2D 
est de moyenner ces deux parties et d’afficher le long de cette diagonale la moyenne 
obtenue dans la partie supérieure et inférieure. Le signal des différentes tâches de 
corrélations sera ainsi rehaussé. 
Des logiciels utilisés en haute résolution comme Topspin ou ACD NMR Processor permettent 
de facilement mettre en place ce traitement.  
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Figure 30 : Différent traitement sont possible sur le spectre 2D. Leur effet permet de mettre en évidence des taches de corrélation qui peuvent 
être noyé dans le bruit. Ici, en situation in vivo avec un spectre 2D de 4096x128 points du cerveau de rat acquis avec 4 accumulations les 
différents traitements permettent de mettre en évidence les taches de corrélation du Lactate (1.3x4.1 ppm). 
   
5. Représentation des spectres 2D :  
Un signal est acquis avec une durée t1 s’incrémentant, faisant évoluer le motif de séquence 
à chaque répétition. Cette répétition permet d’avoir une évolution soit uniquement en 
couplage scalaire (séquences J-résolue), soit en déplacement chimique et couplage scalaire 
(séquences de corrélation). L’acquisition du signal pourra se faire soit au maximum de l’écho 
ou juste avant sa formation, Ce choix aura une incidence dans le signal au niveau de la 
pondération et sera présent au niveau du signal 2D temporel. Ces deux types d’acquisition 
sont représentés en Figure 31 pour une acquisition au maximum de l’écho pour la JPRESS 
(Figure 31a) et pour la LCOSY dans le cas d’un écho acquis juste avant sa formation (Figure 
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31b). L’influence du moment de l’acquisition va se répercuter dans le plan temporelle par une 














   
 
 
Les différentes étapes de prétraitement suivant permettent l’obtention des spectres 2D 
comme représentés en figure 7 et 10 et tout le long de cette thèse : 
 L’élimination du filtre numérique présent sur les 71 premiers points (visible en 
temporel sur la Figure 31a ).  
 L’ajustement de phase d’ordre 0 calculé sur le premier point acquis du FID 
 La normalisation de l’intensité par rapport au gain (digital) du receveur 
 L’application d’une transformée de Fourier rapide le long de t2 puis de t1  
Figure 31 : FID acquis sur un fantôme de métabolites sans traitement. a)  FID 2D Représenté en magnitude : Pour la 
LCOSY, on note l’apparition d’une diagonale caractéristique le long de laquelle évolue l’écho de transfert de cohérence, 
on observe le même comportement pour la L-CTCOSY. b) Interférogramme montrant les différentes évolutions et 
modulation le long de la dimension indirecte t1 représenté en partie réelle. La largeur des différentes raies montrent une 
pondération différentes et plus importante le long de la dimension indirecte pour la LCOSY. Les différentes modulations 
en t1 montrent une évolution différente par rapport à la JPRESS. 
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II. Développement d’un algorithme de quantification des 
signaux de spectroscopie 2D localisée 
1. Stratégie adoptée 
.Le but de l’algorithme est d’estimer par un ajustement paramétrique un signal modélisant au 
mieux le signal physique acquis.  
L’une des approches naturelle est de modéliser le signal fréquentiel par différentes 
composantes lorentzienne ou gaussienne. L’un des principaux défauts de cette méthode est 
de s’éloigner du phénomène physique à modéliser et contenant l’information brute. Pour 
aider la quantification une base de connaissance a priori peut être utilisée [13], notamment 
pour modéliser les composantes enchevêtrés.  
Dans le cadre du développement d’un algorithme de quantification des signaux de 
spectroscopie 2D, une approche est proposée opérant dans le domaine temporel et 
modélisant le FID complexe à deux dimensions à l’aide d’une base de métabolite simulée 
comme connaissance a priori et un modèle du signal 2D. D’un point de vue mathématique le 
signal modélisé peut s’exprimer ainsi :  
𝑆2?̂?(𝑡1, 𝑡2) =  ∑𝑐𝑚?̂?𝑚
𝑚
(𝑡1, 𝑡2)𝑅𝑚(𝑡1, 𝑡2, 𝑇2𝑖𝑛ℎ, 𝑇2𝑚)𝑓𝑚(𝑡1, 𝑡2, ∆𝜔𝑚, 𝜙0) 
Avec 𝑆2?̂?(𝑡1, 𝑡2) le FID 2D modélisé évoluant selon la dimension directe (t2) et indirecte (t1). 
Ce FID est la somme pondérée de chaque contribution des  métabolites présent dans le 
spectre. .Chacun de ces signaux sont pondérés en fonction de termes de relaxation(Rm), et 
de décalages en fréquence et de phases (fm). Pour chaque métabolite, un signal unité 
correspondant au groupement résonant du métabolite m est simulé par 𝑥𝑚(𝑡1, 𝑡2). En 
fonction de la séquence utilisée, on aura une pondération différente propre aux effets de la 
séquence. Dans notre modèle de signal, on fait apparaitre un terme commun pour chaque 
métabolite : le T2inh. L’étude de la relaxation et notamment de l’utilisation du T2inh comme 
connaissance a priori sera effectuée dans le chapitre 3 consacré à l’application des 
séquences et de l’algorithme développés. 










. Avec T2inh la relaxation due aux inhomogénéités dans le voxel. Ces 
inhomogénéités sont principalement dues au médium ; in vivo on aura beaucoup 
d’inhomogénéités dû aux structures biologiques. L’utilisation d’une carte des inhomogénéités 
de champs permet de d’appliquer via le système de gradients une compensation des 
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inhomogénéités de champ. Ce phénomène d’inhomogénéité touche de façon commune les 
différents composés. 
La quantification paramétrique dans le domaine temporel consistera à trouver l’ensemble 
des paramètres exprimant de façon la plus exacte le FID acquis. Pour trouver ces 
paramètres, il existe un ensemble de méthodes issues du domaine de l’optimisation non 
linéaire. La plupart de ces méthodes sont présentes sous forme de boite à outil sous le 
logiciel de calcul numérique MATLAB.  L’idée derrière l’optimisation de ces paramètres est 
de réduire la distance entre le modèle ?̂?2𝐷 et le signal acquis 𝐹𝐼𝐷2𝐷 (moindre carré). La 
minimisation de cette distance s’effectue dans notre processus par l’utilisation d’un 
algorithme de moindre carré non-linéaire de type Levenberg-Mardquart dont la fonction de 
coût 𝐶 est donné par : 
𝐶 = (𝐹𝐼𝐷2𝐷(𝑡1, 𝑡2) − ?̂?2𝐷(𝑡1, 𝑡2))
2 
L’utilisation d’une expression analytique de notre modèle permet d’exprimer la matrice 
Jacobienne associée dont l’algorithme de minimisation a besoin pour trouver les extremums, 
afin de pallier l’utilisation d’une matrice Jacobienne approximé numériquement à chaque 
itération pouvant apporter des erreurs dans l’estimation, mais réduisant la vitesse de 
convergence et  être couteux en temps de calcul. Le calcul de la matrice  Jacobienne et du 
modèle a été implémenté dans une même fonction permettant son utilisation à la fois dans 
l’optimisation mais aussi dans le calcul des bornes de Cramér Rao. L’un des problèmes liés 
à la minimisation est le nombre de paramètre augmentant le nombre de solutions possible. 
Ainsi il existe un certain nombre d’ensemble de paramètres qui minimisent notre fonction de 
coût, ce problème est lié aux minima locaux de notre fonction à minimiser. Pour diminuer ce 
problème, il convient d’avoir des paramètres initiaux les plus proches des valeurs à trouver 
et d’appliquer des contraintes fondées sur des a priori sur les paramètres à estimer. La 
Figure 32 illustre ce problème à travers une projection de l’ensemble des paramètres à 
trouver  
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Figure 32 : Illustration de la procédure de minimisation. L’un des problèmes d’un nombre trop important de paramètres à estimer est la présence 
de minima locaux. L’utilisation de contraintes sur les paramètres telle l’utilisation de valeurs minimales et maximales permet de réduire l’espace 
des paramètres à parcourir pour aboutir à une solution. L’algorithme de minimisation calcule une trajectoire qui mènera vers cet ensemble de 
paramètres minimisant la fonction de coût.  
2. Bornes de Cramer Rao 
Comme vu au chapitre 1, il est difficile de définir une erreur de mesure in vivo, c’est pour cela 
que l’on utilise la théorie des bornes de Cramer Rao afin d’obtenir une estimation de cette 
erreur. À travers la valeur donnée par cette théorie, on aura une approximation de l’écart 
type théorique de la mesure si la seule source d’incertitude venait d’un bruit de mesure 
D’une façon générale, les bornes de Cramer-Rao permettent de fixer une limite inférieure sur 
la variance de l’erreur qu’il est possible d’atteindre dans l’estimation d’un paramètre. Une des 
limitations de l’utilisation des CRBs proviennent du modèle décrivant le signal. La théorie des 
CRBs est indépendante du processus utilisé pour l’estimation des paramètres, c’est-à-dire 
de la méthode de quantification et par conséquent présentent un standard de précision pour 
qualifier une quantification. 
 
 D’un point de vue pratique, les CRBS se calculent à partir de la matrice d’information de 
Fisher calculée à partir d’un modèle comme par exemple le modèle de signal de 
spectroscopie ?̂? défini en 2a pour un bruit donné 𝜎𝑏𝑟𝑢𝑖𝑡. Ce dernier correspond à l’écart type 
du bruit d’une ligne dans le domaine considéré, dans notre cas il s’agit d’un bruit temporel. 
Ensemble de paramètres 
décrivant le signal à 




Ensemble de paramètres 
minimisant C
Contrainte sur l’ensemble de 
paramètres à estimer
C(Am,T2m,T2inhm,fm,phm)
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Le bruit a considéré est un bruit 2D, il est donc pondéré par le nombre de points du domaine 
acquis (𝑛1, 𝑛2 ) et l’accumulation du signal ( 𝑁𝐴) :  
𝜎𝑏𝑟𝑢𝑖𝑡 2𝐷 = 𝜎𝑏𝑟𝑢𝑖𝑡  √𝑁𝐴𝑛1𝑛2  La matrice d’information de Fisher est donnée par : 
 
Avec 𝐷𝐻 indiquant la conjugaison Hermitique de 𝐷, matrice des dérivées partielles de la 
fonction modèle contenant l’information apriori ?̂?𝒏 en fonction des paramètres 𝑝𝑙 calculées 
pour notre cas analytiquement :  
 
Après inversion de la matrice de Fisher (aussi appelée matrice de covariance des 
paramètres), les bornes de Cramér Rao de chaque paramètres 𝑪𝑹𝑩𝑝𝑙  sont ensuite 
obtenues par la relation : 
        
Cette dernière valeur est la plus petite valeur que peut prendre l’écart-type de l’estimation du 
paramètre à condition que l’estimateur choisit soit non biaisé, c’est-à-dire que la moyenne 
des estimations d’un paramètre tend vers la valeur vraie et enfin la dispersion de variance 
soit la plus petite possible (cet estimateur sera alors efficace). En pratique, dans un 
processus de quantification, on qualifiera de précis une estimation d’un paramètre quand les 
CRBs <10%. En fonction de l’application in vivo, les CRBs <20-30% sont suffisamment 
précis pour être exploités, mais nécessite une précaution dans leur interprétation[94]. Ces 
dernières expressions peuvent aussi bien être utilisées dans le domaine temporel que 
fréquentiel. 
On voit selon l’équation (1) que les CRBs dépendent du bruit du signal mesuré. En fonction 
du bruit de l’acquisition il devient difficile de discriminer chaque composante du signal. 
La théorie des CRBs est valable à condition que les paramètres à estimer dans notre 
processus soient non biaisés. Afin de vérifier cette condition, une étude Monte Carlo a été 
effectuée en prenant un signal LCOSY pondéré par des paramètres fixés et en ajoutant un 
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processus de quantification de ce signal a ensuite été réalisé 200 fois. La Figure 33 indique 
les résultats obtenus sur le paramètre d’intérêt qu’est l’amplitude en comparaison aux 
paramètres utilisés pour générer le signal original non bruité. L’amplitude estimée tend vers 
l’amplitude de départ. Les CRBS sont faibles pour les singulets et montrent une variabilité 
importante pour l’estimation des multiplets.  
 
Figure 33 : Résultat d’estimation du paramètre amplitude d’un signal LCOSY bruité. L’estimation a été réalisée 200 fois. Les amplitudes données 
sont les amplitudes moyennes de ces estimations. La moyenne des bornes de Cramer Rao de chaque estimation est donnée en erreur relative.   
En utilisant le modèle pour une base de métabolite et des paramètres fixés tel que 
l’amplitude des signaux des métabolites soit similaires, les CRBs ont été calculés (Figure 34) 
pour différent rapport signal à bruit correspondant à différent niveaux de bruit et/ou nombre 
d’accumulation. Les CRBs évoluent avec le RSB d’une manière presque exponentielle et 
apparaissent élevés pour les multiplets en comparaison des singulets.   
 Les CRBs peuvent aussi être utilisés pour optimiser la séquence utilisée, la Figure 35 
montre les CRBs sur l’amplitude sur des métabolites d’intérêt pour différents échantillonnage 
en dimension indirecte pour la séquence LCOSY. La plage d’échantillonnage optimale est 
comprise entre 3000 et 6000 Hz, correspondant aux valeurs utilisés dans la littérature 
[81][46]. 
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Figure 34 : Évolution des bornes CRBs pour l’estimation de l’amplitude en fonction de l’introduction d’un niveau de bruit proportionnel au signal 
temporel du singulet du NAA pour une séquence LCOSY. Une base de métabolite utilisant des paramètres d’amplitude autour de leur valeur in 
vivo, T2 variant autour 200ms±10% et de T2inh= 30 ms ont été utilisés.   
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Figure 35 : Bornes de Cramer Rao sur l’amplitude calculée pour différent métabolite ayant une amplitude proche  pour différents pas 
d’échantillonnage pour la LCOSY.  
 
3. Simulation des séquences de spectroscopie 2D 
Comme vu au chapitre 1, il existe de nombreux outils pour simuler une base de métabolites. 
Au cours de cette thèse, différent outils ont été utilisés ; GAMMA, SIMPSON, SPINACH. Ce 
dernier outil a été retenu car présentant des intérêts pratique : définition des métabolites 
semblable à GAMMA, utilisation sous MATLAB, rapidité d’exécution, support et communauté 
actifs. SPINACH se présente comme une bibliothèque de fonction et permettant l’exécution 
de la simulation. La figure 11 représente la procédure pour obtenir une base de métabolite 
via SPINACH à partir d’un spectre 2D jusqu’à l’obtention du FID simulé. Le calcul dans cette 
simulation est une reformulation optimisé pour le calcul numérique de la physique des spins : 
SPINACH se présente comme une implémentation matricielle du formalisme opérateur 
produit formulé dans un espace de Liouville. Dans ce dernier espace, il existe des 
équivalents aux différents opérateurs physiques Hilbertien dans cet espace : l’Hamiltonien 
sera par exemple décrit par un Liouvillien dans la simulation.  
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a) Base de métabolite simulée 
L’un des premiers points de la simulation est de mettre en place une base de métabolite. La 
description des systèmes de spin (déplacement chimique et constante de couplage scalaire) 
des différents métabolites peut être obtenue dans Govindraju et al [95] . Elle doit être parfois 
raffinée en comparant les composants présents – ou supposés présents-, dans le spectre et 
la littérature. Une automatisation ajustant les constantes de couplage et déplacement 
chimique de la base de connaissance est réalisée dans des algorithmes tels TARQUIN. 
Dans le processus de quantification développé dans ce travail, cette étape  a été intégrée  
pour les spectres de corrélation en lisant le spectre 2D comme un ensemble de spectre 1D 
en f1 et en f2 : les pics ayant la même fréquence en f1 et f2 seront détectés comme 
autocorrélation alors que les pics associés en (f1, f2) et (f2, f1) seront des corrélations 
croisées.  
L’utilisateur est libre dans ce processus d’ajouter lui-même sa base de métabolite et les 
différents paramètres de séquences à utiliser. Le processus va ensuite faire appel à 
différentes fonction pour traduire les paramètres importés du spectromètre en paramètre 
utilisable par SPINACH via les  fonctions make_spinach_simu, make_spinach_metabase. À 
partir de cette étape la simulation SPINACH est réalisable. L’appel à ce dernier se fait en 
fonction de la séquence à simuler. Un exemple de code commenté est donné en annexe C 
pour les séquences de spectroscopie 1D PRESS et 2D LCOSY. 




Figure 36 : Processus de création de la base de 
métabolite simulée à l’aide de SPINACH 
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b) Implémentation de la simulation 
Les simulations ont été mises en place en décrivant le chronogramme des différentes 
séquences et leur action sur le système de spin à travers l’application des différents 
opérateurs d’impulsion. Ces opérateurs d’impulsions sont définis comme la création de 
cohérence d’ordre p=±1 pour les impulsions d’excitation et d’inversion d’ordre pour les 
impulsions de refocalisation. Ces derniers opérateurs ont été définis en prenant en compte la 
phase de l’impulsion de départ.  Une possibilité offerte par SPINACH est l’utilisation du profil 
d’impulsion utilisée lors de l’acquisition (importé depuis Topspin) permettant de simuler l’effet 
des différents types d’impulsions (Hermite, Gauss, Sech, etc…) sur la plage de fréquence 
utilisé. Cette dernière possibilité permet de prendre en compte la localisation de la séquence 
comme cela a été montré pour la simulation de la PRESS sous GAMMA [96]. Cette dernière 
possibilité est encore à expérimenter et n’a pas été utilisée dans la génération de la base de 
métabolite. Entre les impulsions, le système de spin va évoluer selon un temps défini dans la 
séquence, entre la première et la seconde impulsion, ce temps est de TE1/2 par exemple. 
L’évolution du système de spin (fonction evolution(…) dans SPINACH) consiste en 
l’application d’un propagateur sur la matrice densité de départ en restreignant l’espace des 
différents états : cette dernière peut être dynamique (pour tous les temps en t1) ou statique 
(pour un temps en t1). Cette dernière évolution statique peut aussi s’effectuer sans restriction 
en utilisant la fonction step(…). L’implémentation de la durée incrémentale sous SPINACH 
consiste à utiliser la fonction evolution(…) retournant une matrice pour chaque t1 de matrice 
densité. Cette approche purement matricielle contraste avec GAMMA, où cette évolution 
consistait à créer une boucle for pour chaque temps t1, ici son obtention est matricielle. 
L’obtention finale du FID 2D simulé consiste à la réduction des différents états à ceux définis 
comme observables (dans notre cas les cohérences simple quantum). 
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Figure 37 : Représentation de spectre LCOSY simulé sous SPINACH pour des métabolites fortement couplés pour un champ B0 = 7T en utilisant 
un échantillonnage dans les deux dimensions de 4000Hz, un nombre de point de 1024 pts en t2 et 128 en t1. Le signal simulé a été apodisé en 
utilisant un facteur d’amortissement de 15Hz. La partie réelle du spectre est représentée sous forme de contour entre 0 et 5 ppm pour les 
dimensions f1 et f2. 
  
3. Effet des inhomogénéités sur le signal et la quantification 
L’inhomogénéité du champ statique, caractérisé par la constante de temps T2inh est un 
phénomène qui touche tous les spins du voxel. Lors de la procédure dite de ‘shim’ (de 
réglage des inhomogénéités), des gradients vont s’ajouter au champ principal pour 
compenser ces inhomogénéités de champs. Pour savoir comment appliquer ces gradients 
une stratégie est de réaliser une carte des inhomogénéités de champs B0, selon la méthode 
FieldMap proposée par Bruker. Cette carte est obtenue par l’application d’une séquence 3D 
double écho de gradient et une reconstruction basée sur la différence de phase des échos 
acquis. Pour chaque voxel de l’image, on va acquérir sur la fréquence de l’eau, en une fois, 
deux échos à différent temps. Ces échos seront pondérés en T2*, la seule différence dans 
l’évolution entre ces deux échos sera leur pondération en T2, ainsi le reste des effets sera 
principalement dû aux effets d’inhomogénéités. Utilisé en imagerie, cette carte permet de 
corriger les artefacts émanant des inhomogénéités dans les séquences d’écho planaire ( EPI 
[97] ).  
Cette thèse est accessible à l'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2015ISAL0004/these.pdf 
© [D. Martel], [2015], INSA de Lyon, tous droits réservés
 86 
 
Ces inhomogénéités vont agir dans le spectre en élargissant les différentes résonances. Cet 
effet sera critique, car réduira sensiblement le SNR de chaque résonance, mais cela jouera 
aussi au niveau de la quantification en accentuant la corrélation entre les paramètres 
d'amortissement et d'amplitude. 
Une possibilité pour réduire le nombre de paramètre est d’utiliser la forme d’un pic de 
référence, typiquement celui de l’eau et d’utiliser cette forme de raie comme une 
composante de chaque pic des métabolites à modéliser [98]. Cette approche correspond à 
une évaluation de la part de la relaxation en T2inh dans les différents pics du spectre. Ainsi 
en obtenant une mesure de ce dernier T2inh, on diminuera le nombre de paramètres à 
estimer et donc l’erreur d’estimation sur ces paramètres. L’utilisation d’une carte des 
inhomogénéités de champ nous permettra donc de mesure dans notre voxel et ainsi 
d’obtenir une mesure du T2inh. Nous verrons dans le chapitre 3 une application de cette 
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Les séquences LCOSY et LCTCOSY ont été développés en se basant sur un schéma de 
localisation PRESS. Des spectres 2D de corrélations localisés et JPRESS ont été obtenus 
sur différent échantillon. Une procédure de quantification se basant sur un modèle 
paramétrique et utilisant une connaissance  a priori a été développé. Cette dernière se base 
sur une connaissance  a priori qui est obtenue en utilisant SPINACH, un outil permettant de 
simuler de manière efficace et en peu de temps les différents métabolites en fonction des 
séquences.  
Différents outils permettant le traitement et la visualisation des spectres 2D ont été 
développés sous MATLAB, notamment le calcul des bornes de Cramér Rao, permettant 
d’indiquer la précision de notre estimation.  
Dans les chapitres suivants, nous utiliserons les outils présentés  afin d’analyser   l’approche 
quantitative de ces séquences à travers une étude in vitro. Nous verrons ensuite l’utilisation 
in vivo de la spectroscopie de corrélation à travers une application originale de la LCOSY : 
L’exploration de la composition lipidique du foie. 
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Chapitre 3 :  
Application de la SRM 2D quantitative pour l’exploration des 
métabolites cérébraux  
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 Introduction 
Les éléments de ce chapitre reposent sur l’utilisation des outils développés et présentés au 
chapitre 2. Il est présenté sous la forme d’un article soumis au journal JMR (Journal of 
Magnetic Resonance). Le contenu de ce dernier présente les différentes séquences et les 
modèles paramétriques utilisés dans la procédure de quantification. Cette dernière est 
étudiée à travers une étude in vitro sur les principaux singulets rencontrés lors d’expérience 
de SRM sur le cerveau : la choline, la créatine et le N-Acetyl Aspartate pour les différentes 
séquences de SRM 2D à notre disposition. L’étude de ces singulets a été effectué dans deux 
situations différentes où le T2inh primait sur les contributions des différents T2 des 
métabolites et inversement. À la suite de cet article, des éléments complémentaires sont 
apportés et la faisabilité de la spectroscopie 2D de corrélation in vivo est abordé.  
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Localized 2D MRS sequences: method and experimental evaluation for a whole 
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Two-dimensional spectroscopy offers the possibility to unambiguously distinguish metabolites 
by spreading out the multiplet structure of J-coupled spin systems into a second dimension. 
Quantification methods that perform parametric fitting of the 2D MRS signal have recently 
been proposed for JPRESS but not for correlation spectroscopy. Here, a whole metabolite 
quantification approach is studied for 2D MRS signals, including correlation spectroscopy. 
Parameterized models are given for three localized 2D MRS sequences and experimentally 
validated. The issues related to the implementation and the use of the quantification 
algorithm is described with the help of the Fisher matrix formalism. The parameterized 
models enable the computation of the lower bound for error variance (generally known as the 
Cramér Rao bound) on the concentration estimated from these 2D MRS signal fittings. 
Regarding these CRBs, despite the theoretical signal loss per unit of acquisition time, the 
LCOSY quantification shows to have interesting estimation performances for some coupled 
metabolite compared to JPRESS. 
Keywords: 2D MRS quantification, Fisher information formalism, Cramér Rao Lower 
bounds, LCOSY, JPRESS 
1 Introduction 
Proton Magnetic Resonance Spectroscopy (MRS) is a powerful tool for metabolic profiling 
because the technique is non-invasive and can be quantitative. For in vivo applications, the 
major difficulty is to have sufficient spectral resolution and signal to noise ratio to enable 
accurate quantification of metabolites or biochemical compounds of interest.  The spectral 
resolution depends mainly on the spectral dispersion, the resulting peak linewidth and the 
spectral overlap. While field strength [1], field homogeneity [2] and relaxation constants can 
act on the first two, spectral overlap is generally handled in one dimensional MRS by post-
acquisition spectral deconvolution employing a parametric model fitting approach [3-6]. An 
alternative approach, besides editing sequence and which is largely used in high resolution 
spectroscopy for liquid state analysis, organic and analytical chemistry, is to increase spectral 
resolution by unraveling the spectral information along a second dimension. This so-called 
indirect dimension is obtained by incrementing a delay in the MRS pulse sequence during 
which J-coupling and/or chemical shift of the spin system evolve. Several two-dimensional 
sequences have been proposed to overcome resolution limitation in in vivo applications [7]. 
By incrementing the echo time in a PRESS sequence, the indirect dimension allows to 
access J-scalar coupling values. This sequence, called J-resolved PRESS (J-PRESS) [8], is 
the localized 2D MRS sequence which is the most easy to implement on an imaging scanner 
as the PRESS sequence is well mastered by all constructors and provided on any type of 
MR system. This single voxel J-resolved spectroscopy has been mainly studied on clinical 
system [9-11] and has shown its ability to discriminate of coupled system in vivo. Spatially 
distributed J-resolved sequences have also been proposed both for human [12, 13] and 
small animal applications [14, 15] . Another localized 2D MRS sequence which has been 
proposed for in vivo application and which comes from the first and most popular high 
resolution two-dimensional experiment COSY is the Localized Correlation Spectroscopy 
(LCOSY) [10, 16] This sequence enables detection of coherence transfer echo formed by 
scalar-coupled metabolites which appear as cross-peaks in the 2D spectrum. These cross-
peaks are metabolite specific and allow discriminating them in the spectra. By introducing a 
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constant-time (tc) in the LCOSY sequence, a scalar-coupling dependence is created allowing 
an increase of intensity of the cross-peak (in theory twice than LCOSY)[17, 18]. This 
sequence is called Localized Constant Time COSY (LCTCOSY).  
The main purpose in in vivo MRS is to quantify metabolite and biochemical 
compounds contribution directly related to their concentrations. Quantification process 
includes the identification and signal measurement of the different biochemical components. 
This can be accomplished in the frequency or time domain [4] . Several quantification 
methods exist for 1D MRS , from advanced peak integration - to model based fitting methods 
[3] which uses a metabolite basis set as prior knowledge. In contrast, few methods of 
quantification have been proposed for 2D MRS. The most known and recently improved is 
ProFit [19-21] which has been developed for JPRESS  quantification [99]. For COSY-type 
sequence, solutions have been proposed for high resolution MRS [19, 20]. For in vivo 
applications, to our knowledge, quantification has consisted in the peak volume integration, a 
method inherited from high resolution NMR[100]. No specific development has been 
dedicated to whole metabolite quantification for correlation spectroscopy compared to what 
has recently been done for JPRESS. 
The aim of this study is to analyze 2D MRS sequences in terms of implementation 
and performance of the quantification process when employing a fitting method based on a 
linear combination of metabolite signals. We evaluate, for two major types of 2D experiment, 
namely Correlation and J-resolved spectroscopy, important characteristics involved in the 
quantification process such as impact of the relaxation weighting function, Cramér-Rao 
variance bounds (CRB) and fitting strategy. Indeed, besides the contributions of the 
metabolites, transverse relaxation parameters play an important role in quantitative MRS. 
They are always involved in 2D MRS signal equations and the study of these relaxation time 
weightings is important for further use of in vivo quantitative 2D NMR spectroscopy [2,3]. This 
implies to define a parameterized function that best depicts the acquired signal. We study the 
measurement of transverse relaxation parameters (metabolite T2 and T2inh due to the residual 
macroscopic magnetic field inhomogeneities). Three 2D MRS sequences (Localized 
Constant Time COSY, LCTCOSY, Localized COSY, LCOSY and JPRESS) are studied at two 
field strength (4.7 and 7 T) through in vitro situations and model simulations. .From these 
experiments we inspect 2D MRS sequences for quantification purpose and propose the first 
2D LCOSY fitting through a whole metabolite approach.  
2 Material and method 
2.1 2D localized MRS Sequences 
Figure 1 shows the three localized 2D MRS sequences studied in this work: JPRESS, 
LCOSY and LCTCOSY. J-PRESS sequence has been implemented from an original PRESS 
sequence: the indirect dimension is obtained by incrementing the echo time of the sequence. 
The LCOSY and LCTCOSY were implemented according to [16] and [21] respectively. 
Compared to JPRESS, the last refocusing pulse is replaced by a 90° RF pulse associated to 
gradient for N-type coherence transfer. These two correlation sequences lead to phase 
modulation of the peak in the 2D spectra. LCTCOSY is a constant time version of LCOSY 
allowing a better detection of coupled metabolites [22].  
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Figure 38: 2D MRS sequences developed based on three selective pulse scheme and used for this study. (Up) JPRESS 2D 
MRS sequence: the standard PRESS scheme is conserved while the Echo Time (TE) is incremented at each t1 resulting in a J-
modulation expression along the indirect dimension. (Down) Localized Correlation Spectroscopy (LCOSY) and Localized 
Constant Time Correlation Spectroscopy (LCTCOSY): The scheme is modified by replacing last pulse by a 90° together with a 
gradient which gives access to N-type coherence transfer pathway. The increments (in grey) for LCTOSY are situated on both 
sides of the 180° pulse while LCOSY has a simple increment (in black) after the second pulse. By playing on the tc constant in 
the LCTCOSY scheme, it is possible to target certain scalar coupling expression 
2.2 Model functions, Quantification Procedure and Fisher matrix 
formalism 
Like most of the quantification methods dedicated to 1D in vivo spectroscopy or like Profit for 
localized J-resolved signals [23], the studied quantification approach models the 
experimental data as a linear combination of modified metabolite basis signals. To this end, 
for each of the three studied 2D MRS sequence (JPRESS, LCOSY, L CT-COSY), a 2D MRS 
signal model has been defined. 
2D MRS signal has been expressed as the linear contribution of each metabolite 2D signal 
with weight depending on their concentration (linear amplitude parameter), and on nonlinear 
parameters (frequency shift∆𝜔, relaxation terms 𝑇2𝑖𝑛ℎ, 𝑇2𝑚and zero- order phase 𝜙0), as 
described in equation (1). 
𝑆2?̂?(𝑡1, 𝑡2) =  ∑ 𝑐𝑚?̂?𝑚𝑚 (𝑡1, 𝑡2)𝑅𝑚(𝑡1, 𝑡2, 𝑇2𝑖𝑛ℎ, 𝑇2𝑚)𝑓𝑚(𝑡1, 𝑡2, ∆𝜔𝑚, 𝜙0). (1) 
Here, the metabolite signals x̂m(t1, t2)are obtained using SPINACH 1.4 library [24] and 
served as prior knowledge. The function𝑓𝑚  corresponds to the complex sinusoid adjustment 
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of the frequency shift 
∆𝜔𝑚
2𝜋
 for each the metabolite signal of the basis set compared to the 
acquired signal and of the zero-order phase 𝜙0. The main difference between the three 
sequences, besides the metabolite signal x̂m(t1, t2), lies in the relaxation weighting functions 
𝑅𝑚. These time domain models integrate one of the salient specificity of in vivo MRS 
experiment which is the signal envelop due to an inhomogeneous B0 field [25, 26]. For these 
three sequences which handle Hahn-type echo, dephasing due to B0 (inhomogeneous 
static field) is rephased at the maximum of the echo leading to specific time domain ridges 
[25, 26] . For all the sequences, transverse relaxation, in the direct dimension is related to 
the ‘apparent’ spin-spin relaxation time T2 [27] and T2inh, the relaxation caused by magnetic 
field inhomogeneities B0 . In the proposed models, a homogeneous Lorentzian line 
broadening is related to the T2 weighting and Gaussian envelop describes signal decay due 
to the inhomogeneous B0, as already used in other studies [28, 29]. The general 
expression used for the weighting function related to the relaxation is expressed with: 
 












Where 𝑡 = 𝑡2 + 𝑡1 + 𝑇𝐸1, 𝑓or the LCOSY and JPRESS sequences and 𝑡1 = 𝑡2 + 𝑡𝑐. For the 
L-CTCOSY. Note that in this latter case, the signal decay in the indirect dimension is 
independent of T2 and is linked solely to the field inhomogeneity at the end of the 𝑡𝑐 duration 
[30].  
 
In all these expressions, one specific transverse relaxation time 𝑇2𝑚 is set for each 
metabolite spin system and a unique T2inh is employed assuming that all the molecules within 
the voxel of interest experiment the same field homogeneity. These hypotheses have to be 
reviewed when micro-environment and different T2s within the molecule are worth considering 
[31, 32]. 
In practice, as described later in this section, the estimation of the T2inh requires a prior 
knowledge and initialization steps during which T2inh is allowed to be slightly (within 10% of 
variation) different depending on the metabolite. 
A nonlinear least-square minimization routine based on the Levenberg Marquardt algorithm 
is used to obtain parameters which best fit the acquired 2D signal. The whole quantification 
procedure was implemented in MATLAB v7.13 (MathWorks, Natick, MA, USA) and makes 
extensive use of the lsqnonlin function available in the Matlab optimization toolbox. The 
function solves nonlinear fitting problems and enables to define a set of lower and upper 
bounds (later called parameter bounds) on the parameters to estimate. The implementation 
includes analytic expression of the jacobian matrix allowing a correct and faster convergence 
of the fit compared to numerical computation. It also includes the possibility to choose to 
either estimate parameters or fix parameters to a defined value. Due to the correlation 
between parameters (see Results 3.1), a quantification strategy with several steps involving 
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minimization needs to be designed. We describe here the strategy developed to fit LCOSY 
spectrum with six main steps. At each step, the initial values of the parameters to be 
estimated are set to the values found in the previous step. The strategy proposed with the 
various steps involved is depicted Figure 39. Each time, the passage to the next step is 
conditioned by the convergence of the fit which can be achieved by starting again the fit with 
an increased number of iterations and/or by gradually relaxing tolerance-related parameters. 
The computation time for fitting a LCOSY spectrum varies from 5 minutes to 30 minutes 
depending on the number of metabolite parameters to fit.  
 
 
Figure 39: Principle of the fit strategy for L-COSY spectrum quantification, aiming at estimating the parameters of model 
function given in equation (1) and (2). At each step, a nonlinear least square estimation of some parameters is computed and 
the initial values of the parameters to be estimated are set to the values found in the previous step.  
The quality of the fitting results were assessed using a fit quality measurement Q, already 
used in 1D NMR quantitation [33], defined as the standard deviation of the frequency domain 
residual between 0.4 and 4 ppm (in both dimension for correlation spectroscopy) divided by 
the standard deviation for the spectral noise. For the proposed models, we have computed 
the Fisher information matrix using the analytical Jacobian matrix (first-order partial 
derivatives of the model function with respect to the model parameter) and its transpose. The 
inverse Fisher matrix is taken as the covariance matrix of parameter errors and in the 
diagonal are found the Cramér-Rao Lower Bounds (CRBs) on the parameters [34]. Theses 
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bounds give information about the minimal achievable error made on the concentration 
estimation using our models and prior knowledge.  
 
2.3 MR protocol 
In order to validate the proposed relaxation model functions for each 2D MRS sequence and 
to demonstrate the relevance of using, in the fitting procedure, the T2inh measured by B0 
field mapping as a prior knowledge, acquisitions were performed on metabolite solutions and 
metabolite singlet were fitted (Study 1). Different conditions for the contribution in T2 and T2inh 
were studied by performing the acquisition at two field strengths and on different media. 
Experiments were performed at 4.7T and 7T on Bruker BioSpec system using volume coil for 
emission and surface coil for reception. An admixture phantom of 9 metabolites (50mM 
concentration for NAA, Creatine, myo Inositol, Lactate, Taurine, GABA, 15mM for Choline 
and 80mM for Glutamate, Glutamine) in low melting 2% agarose gel and individual solutions 
(50mM) of NAA, Creatine (CRE), Choline (CHO) and Lactate were used for the different 
experiments. Samples were inserted at the center of the magnet. A scout image was 
acquired for voxel positioning and a PRESS sequence without water suppression was used 
to estimate shim quality. Then an automatic 1st and 2d order shim adjustment was used on 
the voxel. The Bruker Mapshim macro was applied to perform the shimming protocol based 
on the FieldMap sequence. This B0 Field mapping is obtained from a double gradient echo 
with phase difference calculation and subsequent unwrapping was applied. Parameters used 
were: echo time of 1.50ms, repetition time of 20ms, isotropic spatial resolution of 0.781 
mm/px with a matrix size of 64x64x64 points. A B0 field map was acquired for shim 
correction and a final one was acquired just after to measure residual inhomogeneities ΔB0 in 




. 2D MRS (JPRESS, LCTCOSY, LCOSY) acquisitions were performed 
three times using the same acquisitions parameters (see table 1 for acquisition parameter 
details). The samplings in the indirect dimension were adjusted in order to result in the same 
acquisition time for the three sequences. In study 1, T2 and T2inh values for the three different 
sequences were estimated on singlets. The fitting was performed using a single singlet in the 
metabolite basis set, and only a single estimation step with the T2inh measured by B0 field 
map used as an initial value for LCT-COSY et JPRESS and fixed for LCOSY. In the study 2, 
the proposed fitting procedure was applied for the fitting of coupled spin system, i.e. the 
lactate solution and for the admixture phantom (MIX).  
 
Table 1: Parameters used for the 2MRS acquisitions at 4.7 and 7T. Acquisition times were about 10 min for the phantom and 12 
min for solutions and performed three times. TR was chosen to avoid T1 relaxation weighing. 
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3.1 Study 1: Relaxation parameter estimation and field in 
homogeneity measurement 
The data acquired in solution were preprocessed by HLSVD filtering [35] from jMRUI 
software, to remove residual water and only retain singlets for the analysis. Using the fitting 
algorithm, relaxation times for the three sequences were estimated. Table 1 summarizes the 
quantitative T2 and T2inh relaxation times found for the NAA, Choline and Creatine singlets in 
individual solutions (Table 2a) and for the phantom (Table2b). For the three sequences, the 
estimated apparent T2 relaxation times decreased with the increasing field and were 
consistent with each other. Coefficients of variation were calculated as the ratio of standard 
deviation of the values over the mean value and showed small dispersion. T2 of Creatine and 
NAA in solution were consistent with those obtained at 9.4T [36]. The T2 values of Cho are 
close to the T2 values of NAA and longer than Creatine. This tendency is observed in vivo 
[37, 38].The fitted or deduced T2inh from LCT-COSY and JPRESS respectively were 
consistent with its measurement using B0 field map. This last measurement enabled to guide 
the T2 and T2inh component in the LCOSY according to the proposed fitting strategy. Figure 2 
displays frequency-domain contours and time domain plots of the acquired data, model and 
residual for the NAA singlet LCOSY spectrum. The fit quality Q was 1.1. It is slightly greater 
than the unity because there is some residual signal attributed to not fully modeled lineshape 
induced by B0 instabilities such as eddy current. Here the estimated relaxation times were 
fitted with a two dimensional complex time domain model, handling the ‘phase twist’ line 
shape of LCOSY spectrum. We have checked (results not shown) that one dimensional 










 result in estimated relaxation values consistent with the 2D fitting 
approach. 
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Table 2: Relaxation time measurements (mean and relative standard deviation) performed 
on metabolite singlet in solution and in agarose phantom for the three studied 2D MRS 
sequences and T2inh derived from the B0 field map. Black background indicates relaxation 
times which are directly fitted on the indirect dimension or measured (T2inh for LCT-COSY 
and B0 field map, T2 for JPRESS) and white background indicates relaxation times that are 
expressed in an exponential where both T2 and T2inh are involved (i.e. in the direct 
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Figure 40: LCTCOSY spectrum (left column) of N-Acetyl Aspartate singlet (2ppm) at 4.7T 
associated to its time domain signal (right column). a): Acquired spectrum after HLSVD 
filtering. b): Resulting estimated spectrum obtained by 2D MRS fitting procedure with only 
one singlet in the basis set c): Residual signal obtained by subtraction of original complex 
signal and fitted one. Spectra are represented as contour plot of the real part. Phase and 
shape of the original spectra is preserved in the fitting. 
 
It can be seen from the study of a simple case, through the consideration of the correlation 
matrix, that the handling of the relative value of T2inh and T2 impact the correlation coefficients 
and thus the convergence and fitting behavior. We computed the correlation matrix displayed 
in Figure 3 for a model function of three LCOSY singlets with same amplitudes, resonating at 
4 ppm, 3.95 ppm and 3.8 ppm (B0= 7T), and in four cases: especially the case where T2 is 
small and inferior to T2inh (i.e. in the agarose gel), the case where T2inh is lower than T2 (i.e. 
the in vivo case), and the case where both T2 and T2inh are long (i.e. the in vitro case). The 
correlation matrix shows clearly different distribution according these cases. The correlation 
coefficients between amplitude parameters increase, when T2inh becomes short.  When T2inh 
is long (i.e. very good field homogeneity), the correlation coefficient between R2 (i.e. 
1
𝑇2




 ) is rather strong. In any case, the correlation coefficients between the 
amplitude parameter and corresponding R2 parameter are strong. 
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Figure 41: Correlation matrix computed for LCOSY using three singlets (c1,c2,c3) with same amplitudes and resonating at 
4ppm, 3.95ppm  and 3.8ppm to investigate effect of relative value of T2 and T2inh (or equivalently R2 and R2inh). Correlation 
coefficients between amplitude parameter (Amp) increase when T2inh becomes short (top line). When T2inh is longer (bottom 
line) as in metabolite solutions and metabolite admixture, the correlation coefficients between parameter amplitude are weaker 
and a strong negative correlation coefficient is found between T2 and T2inh parameters changing the challenge to tackle during 
the fitting procedure. In any case the correlation coefficient between the amplitude parameter (Amp) and R2 parameter are 
strong.  
  
3.2  Study 2: Coupled spin system estimation using a simulated 
metabolite 2D COSY signal  
Figure 4 shows the fitting of the lactate LCOSY spectrum using a prior knowledge lactate 
signal simulated using Spinach with the acquisition timing parameters and hard pulses for 
spin excitation and assuming a single T2 for the whole metabolite spin system. We acquired 
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bandwidth of 1500Hz and a second case where this artifact is practically null with the last 
pulse bandwidth of 2000Hz. Figure 5 shows fitting results obtained for the LCOSY spectrum 
of the admixture of metabolite in agarose gel using the quantification method and strategy 
described. The fit quality measurement Q goes down from 1.3 to 1.02 between the case with 
the chemical shift artifact and the case without the chemical shift artifact. 
 
Figure 42: Quantification results for the LCOSY Lactate spectrum, acquired at 4.7T, studied through the chemical shift artifact 
using different RF selective pulse bandwidth. Spectra (acquisition ACQ, FIT and residual spectrum RES) are represented as 
contour plot of the real part with the same scale. (Up) Cross peak fitting are mainly affected by the chemical shift artifact (RF 
pulse bandwidth of 1500 Hz). (Down) in the case where the chemical shift artifact is almost away, the whole spectrum is fitted 
and diagonal and cross peaks show the same shape and phase as in the acquired data. 
 
Figure 43: Quantification results for the LCOSY spectrum of a metabolite admixture in agarose gel. Spectra (acquisition ACQ, 
FIT and residual spectrum RES) are represented as contour plot of the real part, additionally on top of the 2D dataset is 
displayed the magnitude spectrum projection in the F2 dimension. The contour plots are: (Left) Acquired LCOSY spectrum 
(ACQ) of an admixture at 4.7T with metabolite assignment, (Middle) Fitted spectrum using the described algorithm and strategy 
(Right) Residual spectrum. Main metabolites are fitted in the spectrum and concentration found was in accordance with the 
admixture composition. The T2inh found was in agreement with the FieldMap derived measurement. 
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3.3  2D MRS Sequence analysis using Cramér Rao Lower Bounds 
A synthetic mixture of metabolites was simulated at 7T using SPINACH [24]  for the three 2D 
MRS sequences and weighted using respective model function at typical in vivo 
concentration and typical value of T2 and T2inh. These simulations inherently take into account 
the loss of signal of correlation spectroscopy compared to JPRESS. For the correlation 
spectroscopy sequence, the sampling was 4kHzx4kHz with a matrix 256x2048 and number 
of accumulation NA=1. For the JPRESS sequence, a matrix of 32x2048 was used and four 
samplings were tested for the 32 steps in the indirect dimension, varying the TEmax and TE 
step increments but always so that the scanning time for each of the simulated sequence 
was the same as for the correlation spectroscopy sequences. The noise level was set so that 
the SNR of time domain NAA singlet in JPRESS was equal to 11. Assuming the parameters 
used to simulate the signal were the true parameters, we computed the corresponding 
CRBs. For these given scenari, taking into account the values of the model function 
parameters as well as the sampling in the indirect dimension, we displayed the CRBs 
obtained on the concentration parameter (i.e. amplitude parameter c in the model function). It 
can be seen that, theoretically, some substantial difference in the CRBs can occur depending 
on the 2D MR spectroscopy sequence used. The sampling strategy in JPRESS influences 
the CRBs results with different optimal sampling according to the targeted metabolite. While 
JPRESS showed the shortest CRBs for singlets, Lactate and Glutamate, coupled metabolite 
such as glutamine (Gln) or GABA or taurine showed lower CRBs in LCOSY than in JPRESS 
despite a theoretical loss of signal due to the sequence. 
 
Figure 44  : Cramer Rao Lower bounds on concentration parameter calculated for the 
studied 2D MRS sequences at 7T and for in vivo condition ( mean T2 was 200 ms, 
T2inh 10ms, concentration from [1]) and for the following parameters: for correlation 
spectroscopy matrix 256x2048, 4kHzx4kHz, minTE=16ms, NA=1, for JPRESS matrix 
32x2048, NA=8, minTE=16ms Fe2=4kHz  and four different sampling scheme in the 









































JPRESS TE max = 230 ms | 150 Hz 
JPRESS TE max = 200 ms | 170 Hz
JPRESS TE max = 175 ms | 200 Hz
JPRESS TE max = 145 ms | 250 Hz
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indirect dimension. The noise level was set so that the SNR of time domain NAA 
singlet in JPRESS was equal to 11. LCTCOSY simulated with tc=70ms, (in light grey) 
is penalized by T2 weighting in exp(-tc/T2) for coupled system (such as Gln, GABA). 
LCOSY (in black) shows lower bounds for Gln, GABA, Tau compared to JPRESS 






This study tackles the quantification of 2D MRS signals according to a linear combination of 
metabolite signal as already proposed for in vivo 1D MRS. To our knowledge, the recent 
development and studies have only handled for 2D JPRESS [28, 29] quantification and 
correlation spectroscopy had never been considered within the framework of a whole 
metabolite quantification approach. 
In a similar approach to 1D MRS quantification, a basis set constituted by metabolite 
signal was simulated prior to the fitting process and their relative amplitudes, corresponding 
relaxation time constant and frequency shifts are fitted. The study of the correlation matrix 
showed that the amplitude parameters and the relaxation parameter are strongly correlated 
when field inhomogeneities are pronounced that is to say in in vivo conditions where T2inh<< 
T2. According to the relaxation time, and resulting correlation matrix, the way to handle the 
fitting is more or less complex. This implementation may vary depending on whether the T2 
and T2inh are long or short and their relative value. For a given set of parameter and a given 
model function, one can get insight from the correlation coefficient existing between two 
parameters. Indeed, when the parameter correlation coefficient is close to 1, convergence 
issues may arise:  several sets of parameter values can produce the same results (non-
identifiable parameters) or different solutions can be obtained using different initial values 
(non- uniqueness of the solution). To cope with these difficulties, the fitting procedure plays 
with bounds and prior knowledge along several steps invoking nonlinear least square 
algorithm to guide the search for a solution that fits the data and has a physical meaning. For 
2D MRS, the fitting problem is also a separable nonlinear least squares fitting problem. 
Therefore, robustness and efficiency may be improved by determining, using least square 
approach and at each function evaluation of the iteration, the linear parameter amplitude as 
done in 1D MRS [6, 33]. The CRBs calculations in this work employed model functions which 
did not include penalization term nor regularization process to be able to get easily an 
analytic expression of the Jacobian matrix. Fitting was performed on the complex data, 
avoiding the loss of spectral resolution inherent to the magnitude mode. For example, in the 
LCOSY sequence, the use of gradient pulses introduces mixed lineshape in the 2D NMR 
spectrum, which complicates its analysis when employing peak integration approach. A 
parametric model fitting approach increases, in a way, the resolving power of LCOSY. 
In Profit (revisited) for 2D J resolved spectroscopy [29], a model free line shape 
handling has been proposed. In contrast, the current study handles parametrically the signal 
envelop so as to describe physical properties related to the relaxation. We have shown 
experimentally that T2inh values fitted using the proposed model function were in good 
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concordance, for singlet, with the measure deduced from the B0 field map. The B0 field map 
method is originally used for shimming and this result suggests using the derived T2inh 
measurement as prior knowledge in the quantification process. We propose to estimate this 
relaxation parameter through a Gaussian function and to help the fitting by giving starting 
value and bounds set up according to this prior knowledge. T2 relaxation time measurements 
for the singlet in solution were in agreement with previous published values [39] and showed 
a decrease with increasing magnetic field strength for the three sequences. In the agarose 
phantom, drastically shorter T2 were found. This agarose based phantom results in 
metabolite T2* similar to in vivo T2* values but the distribution between the T2 and T2inh is 
shifted the other way around with T2 values lower than T2inh.  
The example of the quantification of the LCOSY Lactate illustrates, for 2D localized 
spectra, the disadvantages linked to the use of selective pulse as has been already 
encountered for 1D MRS localization method such as PRESS [40]. This is particularly 
significant when chemical shifts between coupled spins are comparable to excitation 
bandwidth. In the case of correlation spectroscopy, it can be shown, with a four compartment 
approach that the cross peaks are the first impacted by the partial excitation of the spin 
system, as coherence transfer could not occur. As a result, the cross correlation pattern is 
more complicated leading to more fitting issues. A recently published semi-adiabatically 
localized COSY sequence has been proposed to solve this problem [41]. 
The CRBs, computed with parameter values typical of in vivo conditions, and for the chosen 
sampling of the indirect dimension, were found to be lower, in the case of the given 
acquisition parameters and model parameters, for some multiplets such as glutamine in 
LCOSY spectrum than in JPRESS spectrum despite an SNR reduction per unit of acquisition 
time. This result can be intuited by considering the improved spectral dispersion of metabolite 
in correlation spectroscopy compared to J resolved spectrum. However, it is noteworthy that 
the sampling strategy matters especially for JPRESS, and, in the present paper, the search 
for the optimal sampling was not the focus. Thanks to the proposed derived model function 
for each 2D experiment, specific optimization of the sampling of the indirect dimension could 
be performed as already proposed for conventional 2D J resolved PRESS [34]. It should be 
kept in mind, though, that these CRBs projections are only valid if the estimates are 
unbiased, which means if the model function perfectly depicts the signal. Theoretically [10], 
JPRESS shows higher SNR compared to LCOSY sequence, as this sequence retains only 
50% net signal from the localized volume due to the N-type echo selection. The SNR ratio of 
two between these two sequences was retrieved in the simulated spectra used to calculate 
the CRBs. However, in practice the effective selected volume linked to the used RF pulse 
profile is not equivalent, with for our case, a bigger volume selected (1.21 times bigger) for 
LCOSY than for JPRESS. LCTCOSY shows higher CRBs, due to the specificity of this 
sequence for which signal intensities are weighted by exp(-tc/T2). For a given acquisition 
time, this weighting prevails over the improvement in spectral resolution brought by the use 
of a constant time, when using long constant time (>50ms) and metabolite T2 are short as it 
is the case in vivo.  In theory, for the LCT-COSY, the optimal constant time, enabling optimal 
multiplet detection, is a multiple of 1/2 J. For a value of JHH=7Hz which is the mean value of 
observable brain metabolite J coupling, this constant time is about 70ms. This calculation 
could be inoperative and needs to be tuned through experimentation and simulation as 
reported by Watanabe et al. [22] in which an optimal constant time tc=110ms was found to 
resolve GABA C2H from Glutamate C4H. CRBs were also calculated using different 
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relaxation weighting (results not shown) and the same tc. They showed a global decrease of 
Gln, Glu and GABA’s CRBs with increasing T2inh. When using the same T2inh and varying 
tc, CRBs could decrease up to 12% for GABA. This underlines the importance of relaxation 
weighting linked to the choice of the constant time in this sequence.  
 
In conclusion, this work studied the generalization of a whole metabolite quantification 
method for 2D MRS signal. We have emphasized interesting aspects related to 2D MR 
spectroscopic signal quantification such as prior knowledge on field homogeneity, 
interdependency of parameters and metabolite pattern resolution impacting error estimation. 
Quantitative LCOSY employing fitting algorithm has been demonstrated and offers 
interesting features for metabolite deconvolution. For brain in vivo applications, the handling 
of macromolecules has caused real difficulties in short echo time quantification [31, 42] and 
also in JPRESS quantification [29], but the recent publication using LCOSY in the brain did 
not mention it as a concern [43] and constitutes a topic to investigate in the quantification 
framework. The proposed fitting algorithm, after specific adjustments should also benefit to 
correlation spectroscopy applications on other tissues involving interesting chemical 
compounds such as lipids [21, 44, 45]. Finally, quantitative 2D MRS needs further 
methodological improvements to compete with 1D quantitative short echo time MRS, which 
include algorithmic advances to reach robustness in the complex optimization problem which 
invokes numerous parameterizations as well as faster acquisition scheme like recent 
advances exploiting the sparsity of the 2D MR spectra [46] or  ultrafast scheme [47, 48]. 
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I. Élements complémentaires 
À travers cette étude, nous avons vu divers aspects liés au modèle de relaxation et à la mise 
en place d’une stratégie d’estimation pour la spectroscopie quantitative 2D. D’autre part, une 
étude à l’aide des CRBs permet de voir l’influence des paramètres d’acquisition et des 
phénomènes de relaxation. Dans cette partie on s’intéresse à l’approfondissement de ces 
derniers. 
1.  Méthode FieldMap 
Pour valider l’estimation du T2inh de notre procédure de quantification, des mesures sur un 
fantôme d’agarose hydraté comportant des inclusions ont été effectués en LCOSY. Le 
fantôme a été placé au centre de l’aimant et différentes acquisition sur le pic de l’eau ont été 
réalisées pour des tailles de voxel différentes. De cette manière on obtient un milieu 
inhomogène. L’eau contenu dans ce gel aura un T2 court, de plus ce milieu aura un 
T2inhomogène lui aussi court. Une carte des inhomogénéités de champs FieldMap a été 
acquise et son intégration pour chaque taille de voxel a permis l’obtention d’une mesure du 
T2inh (Figure 45). Cette valeur est comparée à celles estimées par notre procédure de 
quantification pour différentes stratégies : 
1) Une estimation sans contrainte dite libre : l’estimation des paramètres de T2 et de 
T2inh se fait sur une plage de valeur allant de 0 à 1200 ms avec des valeurs initiales 
fixées à 100 ms.  
2) Une estimation utilisant une valeur initiale : le T2 est fixé à une valeur initiale de 100 
ms et le T2inh est estimé sur une plage de valeur de 0 à 1200 ms.  
3) Une estimation contrainte : le T2 et le T2inh sont estimés sur des plages de valeurs 
respectives, le T2 est compris entre 0 et 500 ms et le T2inh est borné par la mesure 
du T2inh de la FieldMap ±20%. La valeur initiale de T2 est de 100 ms tandis que le 
T2inh est initié à la valeur de FieldMap.  
Les valeurs obtenues de T2inh sont comparées dans la Figure 45 à celles mesurées via la 
méthode FieldMap. Les cas libre et à valeur initiale proche de la valeur de T2inh mesurée 
illustrent le problème de minima locaux donnant des valeurs de T2inh sur estimées. Le cas 
contraint donne les ajustements présentant les résidus (différence entre le signal acquis et 
signal estimé) le plus faible. Dans le processus de minimisation, le fait d’utiliser des valeurs 
proches d’une solution supposée (ici donnée par la méthode FieldMap) permet de réduire ce 
problème de minima qui sera d’autant plus présent du fait des corrélations entre les 
paramètres T2 et T2inh au moment de l’ajustement. 
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Figure 45: Valeurs estimées de T2inh comparées à la valeur obtenue par mesure sur une carte d’inhomogénéités FieldMap pour différentes tai lle 
de voxel selon différentes stratégie d’estimation. 
2. Modèle de relaxation du signal :  
L’enveloppe du signal 2D correspondant aux phénomènes de relaxation est caractérisé par 
l’apparition d’une arrête dans le plan 2D temporel (phénomène de ridge). Selon Ernst, ce 
ridge est dû à la refocalisation des inhomogénéités réalisée au moment du changement de 
signe de l’ordre de cohérence ; du fait de l’application des gradients de dispersion de part et 
d’autre de la dernière impulsion 90°. 
En fonction de l’ordre de cohérence de la séquence, l’évolution de l’écho dans le plan 
temporel se verra changé. Dans le cas d’un ordre de cohérence de type N, on parle d’écho 
de transfert de cohérence et l’écho évoluera le long de t2-t1, et pour un type P,  on parle 
d’anti-écho dont la relaxation évoluera le long de t2+t1. Il ne sera visible que si l’acquisition 
ne suit pas l’écho (Figure 46). 
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La Figure 46 illustre ce comportement pour les deux types d’ordre de cohérence. 
 
Figure 46: Évolution de la propagation des deux types d’écho en LCOSY dans le plan temporel 2D. On note différent type de relaxation 
 
3. Acquisitions in vivo 
Des acquisitions in vivo  sur le cerveau de rat ont été réalisées à 7T afin de valider les 
séquences. Le temps d’acquisition de ces séquences était d’environ 30 min.  Les séquences 
permettent de mettre en évidence les principaux singulets (Cr, Cho, NAA), cependant 
l’intérêt de la 2D réside dans les multiplets et ces derniers ne sont pas résolus, surement dû 
à la résolution de la dimension indirecte choisis et leur faible signal. Des acquisitions avec 
des temps plus longs et des accumulations plus importantes ont été réalisés en LCOSY. La 
Figure 47 des spectres LCOSY après post traitement  sous Topspin 2.1 (apodisation sine 
bell/symétrisation) de cerveau de rat à 4.7 et 7T. Ces spectres mettent en évidences des 
taches de corrélation croisés, notamment le Lactate à 4.7T. Les conditions de shim à 4.7T 
sont bien meilleures qu’à 7T (FHMW 7T du pic de l’eau pour une PRESS sans suppression 
d’eau : 18Hz et à 4.7T : 10Hz). 
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Figure 47 : Acquisition LCOSY in vivo à 4.7 et 7T sur un cerveau de rat. Les principaux singulets sont identifiables. Les opérations de 
symétrisation permettent de mettre en évidence les taches de corrélation du Lactate.  
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L’utilisation d’une carte des inhomogénéités pour la mesure du T2inh et son utilisation 
comme contrainte forte dans la procédure de quantification mise en place est démontrée via 
une application in vitro. Par une étude des corrélations entre paramètres du modèle on 
montre l’influence des paramètres entre eux, qui joue au moment de l’ajustement 
paramétrique, et la nécessité d’avoir une stratégie de quantification adaptée. Notre stratégie 
se base sur l’utilisation d’une mesure physique, son utilisation en plus d’aider la convergence 
de notre algorithme permet de réduire les corrélations entre paramètres. L’intérêt pour une 
application des différentes séquences de SRM 2D est étudié à travers une étude des bornes 
de Cramér Rao. L’impact de la pondération T2 sur la LCTCOSY est important et limite son 
utilisation généraliste. Cette dernière, au vu de sa spécificité sera à privilégier pour une 
étude de métabolite précis. La LCOSY montre un intérêt comparé à la JPRESS d’un point de 
vue quantitatif : Nous avons comparé les séquences pour des échantillonnages les plus 
fréquents et un même nombre de point et d’accumulation. Dans cette situation, on aura le 
même temps d’acquisition et les séquences de corrélation auront théoriquement la moitié du 
SNR de la JPRESS. Cependant on peut imaginer pour un même temps d’acquisition une 
stratégie d’acquisition différente présentant un nombre de point inférieur à celui choisis et un 
autre échantillonnage. Ces différentes possibilités sont étudiées pour la JPRESS dans 
Bolliger et al. 
La procédure de quantification développée  souffre de défaut de jeunesse : 
- L’identification automatique des pics de corrélation croisée et leur correspondance 
avec les autocorrélations, notamment dans les spectres ayant des composés 
complexes peut être améliorée.  
- L’interface utilisateur à développer. 
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Chapitre 4 : 
 Application de la spectroscopie L-COSY pour l’étude des lipides 
hépatiques et abdominaux chez un modèle de souris obèse 
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La SRM est principalement utilisée in vivo pour des études sur le métabolisme cérébral. 
Cependant, ces dernières années ont vu l’utilisation de cette technique pour étudier le 
métabolisme lipidique du foie. Cet organe est vital pour l’organisme car, en plus de ses 
fonctions amphicrines (fonctions endo et exocrines), il permet la destruction des toxines 
(clairance hépatique) mais aussi le stockage d’une multitude de substances (vitamines, fer, 
glucose). Comme tout organe vital, les pathologies qui lui sont associées sont graves. Dans 
ce chapitre nous nous intéressons à l’étude de la composition des lipides  hépatiques et 
sous cutanés dans le cadre d’un modèle de souris obèse. L’obésité est définie par 
l’organisation mondiale de la santé comme « une accumulation anormale ou excessive de 
graisse qui présente un risque pour la santé »[101]. L’obésité induit généralement une 
accumulation de triglycérides dans le foie : la stéatose hépatique. Bien qu’appétissante chez 
les gallinacés, cette pathologie est dangereuse et évolue très rapidement vers des formes 
mortelles (diabète, obésité, cirrhose, cancer). La stéatose est une maladie qui évolue par 
grades définis selon l’intensité de l’atteinte identifiée par histologie. L’identification de ces 
grades permet d’ajuster le traitement thérapeutique. Ces grades peuvent aussi être identifiés 
via la composition lipidique du foie. Il existe des méthodes telles la chromatographie gazeuse 
permettant de déterminer ces différents composants, cependant cette méthode est 
destructive. De récentes techniques d’imagerie (Dixon, multi-écho) ont montré la possibilité 
d’identifier ces grades via l’imagerie IRM des triglycérides du foie [102] cependant ces 
techniques se heurtent au problème d’ambiguïté de composante dominante dû à la 
composition multi spectrale des triglycérides La recherche sur de telles techniques 
d’imagerie, utilisables en clinique, est un pan important des travaux de notre équipe. Ces 
cinq dernières années, des développements méthodologiques en SRM 1D  ont démontré la 
capacité de la SRM 1D quantitative de suivre et de caractériser des triglycérides hépatiques 
in vivo [15][5]: le comportement de la composition lipidique en cas de pathologies hépatiques 
varie fortement selon la nature fibrotique, inflammatoire, cancéreuse ou uniquement 
stéatosique du foie. En effet, la nature chimique des acides gras est très importante dans 
leur devenir métabolique : oxydation, stockage mais également dans leurs conséquences 
métaboliques, les acides gras saturés étant plus délétères que les acides gras polyinsaturés 
à longue chaine. Cependant les inhomogénéités de champ dans cet organe sont importantes 
(largeur à mi-hauteur du pic de l’eau >50Hz, à comparer à 10Hz dans le cerveau à 7T) du 
fait de l’hétérogénéité du tissu; si bien que ces spectres 1D présentent parfois une faible 
résolution spectrale. L’approche quantitative pour cette application est différente de celle des 
métabolites cérébraux : le but de la quantification est ici de remonter à des indices 
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caractéristiques des  chaines lipidiques  reflétant la composition en chaîne saturées, 
insaturées, polyinsaturées. Dans ce chapitre, nous montrons l’utilisation et l’intérêt de la 
SRM 2D d’un point de vue quantitatif par rapport à une méthode classique de SRM 1D, pour 
une application in vivo pour la caractérisation des triglycérides hépatique et sous cutanés 
abdominales.  
I. Triglycéride en SRM 1D 
Les lipides sont des molécules organiques  ayant des rôles physiologiques essentiels à notre 
organisme. Les deux principaux groupes sont les phopholipides, constituants importants des 
membranes biologiques et les triglycérides, objet de notre étude, qui assurent les fonctions 
de molécules énergétiques (stockage de l’énergie). Les triglycérides (triacylglycérols) 
s’accumulent dans le cytoplasme et sont considérés comme des lipides mobiles ‘visibles’ par 
les techniques de RMN des liquides. Les triglycérides du foie sont issus de la combinaison 
de trois acides gras et d’un glycérol. Ces acides gras sont l’acide stéarique, l’acide oléique et 
l’acide palmitique [103].  
1. Structure des acides gras   
Les acides gras sont de longues chaînes carbonées associées à un groupement 
carboxylique. La Figure 48 représente la structure de l’acide oléique et de son dérivée saturé 
l’acide stéarique. Les chaines possèdent en moyenne 18 carbones in vivo [5]. Ces chaines 
sont composés d’acide gras pouvant être saturé ou insaturé. Un acide gras saturé 
correspond à une chaine ayant des atomes de carbone totalement saturé en hydrogène : il 
n’existera alors pas de double liaison carbone. Au contraire, en présence d’une telle liaison 
on dira que la chaine est insaturée (mono-insaturé dans le cas d’une double liaison, 
polyinsaturé pour plusieurs).  
Cette thèse est accessible à l'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2015ISAL0004/these.pdf 




Figure 48 : Représentation d’un triglycéride. Exemple pour l’acide oléique et sa forme saturée l’acide stéarique. La notation associée en bas du 
nom de chaque molécule correspond à la notation systématique des lipides indiquant le nombre de carbone de la chaîne (18 dans notre 
exemple), le nombre d’insaturation (0 pour l’acide stéarique et 1 pour l’acide oléique) et enfin la position en numéro de carbone de cette dernière 
par rapport au groupement carboxylique. 
Les groupements de ces acides gras auront donc une signature spectrale qui se 
différenciera en fonction de la position de la/ou des doubles liaisons mais aussi de la 
longueur de la chaine carbonée. Le Tableau 6 indique les différents groupements des acides 
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Tableau 6 : Principaux groupements chimiques présent dans une chaine de triglycérides et observables en SRM. 
 
2. Spectre des acides gras 
La Figure 2 présente un spectre haute résolution acquis sur un extrait de tissus adipeux 
brun. Le pic principal des  triglycérides se trouve à 1.3 ppm et correspond à un multiplet dû 
au groupement méthylène. Contrairement à l’approche quantitative des métabolites 
cérébraux, où un métabolite est caractérisé par des résonances spécifique, les triglycérides 
auront des résonances similaires mais le rapport des résonances correspondantes à des 
groupements chimiques est  porteur d’information sur la composition de ces triglycérides. 
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Figure 49 : a) Spectre PRESS in vivo (TE = 16 ms, TR=3000ms) du tissus adipeux d’une souris obèse à 7T b )Extrait de tissus brun acquis  en 
haute résolution (500Mhz) et résonances associées aux différents groupements d’une chaine de triglycérides (extrait de Zancanaro [104] ). 
 
Le spectre 2D de ces composés sera donc un spectre complexe où plusieurs pics 
d’autocorrélation correspondront à plusieurs contributions, mais grâce aux tâches de 
corrélation croisée, on aura une possibilité de discrimination des pics supplémentaire : par 
exemple dans la Figure 49 ; pour le pic à 1.3 ppm les groupements correspondant aux 
groupements B et C seront fortement enchevêtrés dû à la relaxation et leur proximité en 
fréquence (Figure 49a). Cependant dans le spectre 2D, on aura les taches de corrélation 
entre A et B, C et E, D et C pour aider à la discrimination des différentes contributions de 
chaque groupement.  
3. Quantification des triglycérides 
L’information quantitative est portée par des indices correspondant au ratio d’amplitude entre 
différentes résonances. En combinant la connaissance de la structure d’un triglycéride et du 
groupement, on pourra remonter à une information représentative de la structure moyenne 
des triglycérides présents dans le tissu analysé. L’expression de ces différents indices 
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Tableau 7 : Indices sur les intensités de la résonance des différents groupements résonant dans un spectre des triglycérides et 
représentatifs de la composition des triglycérides in vivo. Les indices en rouge sont ceux retenus dans notre étude.  
 
- La quantité lipidique dans le voxel d’intérêt est le rapport entre la quantité de protons qui 
intervient dans les groupements méthyle et méthylène des chaînes lipidiques et celle de 
l’eau. 
- L’indice de saturation est défini comme le rapport entre les protons des groupements 
méthylène et méthyle [105] . La résonance attribuée au groupement méthylène est la plus 
intense, le groupement méthyle se trouve en terminaison d’une chaîne lipidique. Cet indice 
reflète de manière indirecte la saturation des chaines d’acides gras. 
- L’insaturation peut être estimée ou caractérisée selon plusieurs indices correspondant soit 
aux taux moyens d’acides gras insaturés par chaîne lipidique soit au nombre moyen de 
doubles liaisons par chaîne lipidique. 
- La fraction d’insaturation représente le rapport entre le groupement allylique, proche 
d’une unique double liaison et le groupement α-méthylène au groupement carboxyle. 
- L’indice d’insaturation totale des acides gras est donné par le rapport entre les protons 
du groupement allylique, proche d’une unique double liaison et ceux du méthyle. Il donne la 
contribution des protons méthylène proches d’une unique double liaison (CH2-CH2-CH=CH-
). Ce schéma apparaît deux fois dans tous les acides gras insaturés, indépendamment de 
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Ces deux indices sont équivalents et augmentent avec le nombre d’acides gras insaturés.  
- L’insaturation totale des chaînes est donnée par le rapport entre les protons du 
groupement oléfinique et ceux du méthyle. Le groupement oléfinique, associé à la double 
liaison, est observé en cas de mono insaturation et de polyinsaturation [105] 
Cet indice traduit le nombre moyen de doubles liaisons par chaîne. 
- L’insaturation totale est le rapport entre les protons du groupe oléfinique rapporté aux 
protons de l’eau et du groupement méthylène, qui est considéré comme le groupement 
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II. Spectroscopie d’un modèle murin 
1. Modèle murin 
Le modèle de souris utilisé pour notre étude est un modèle de souris C57BL/6J-ob/ob dit 
souris obèse ( 
Figure 50). L’obtention d’un tel modèle est obtenue par inhibition de l’hormone de satiété 
(leptine). Ce modèle a les symptômes du syndrome métabolique et une stéatose qui peut 
évoluer en stéatohépatite (stéatose hépatique s’accompagnant d’inflammation et de fibrose) 
par administration d’une endotoxine pyrogène : la lipopolysaccharide). Le foie d’une telle 
souris aura donc une proportion de lipide beaucoup plus importante par rapport à une souris 
saine, nous permettant ainsi d’obtenir un SNR important dans les spectres et correspondra à 
une situation pathologique dont on pourra suivre l’évolution.  
 
2. Protocole expérimental 
 
Figure 50 : Synthèse du protocole expérimental utilisé pour l’étude. Les temps S1 et S2 correspondent aux temps de vie des souris respectif de 5 
et 7 semaines après la naissance. Les masses moyennes (m) sont présentées pour le groupe et augmentent sur les deux semaines. La largeur à 
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Pour cette étude méthodologique, une demande d’autorisation de projet utilisant des 
animaux à des fins scientifiques a été soumise et validée sous la référence n° 01398.01 par 
le ministère de l’enseignement supérieur et de la recherche ainsi que par le comité d’éthique 
local (CELYNE). La Figure 50 schématise le protocole expérimental utilisé. Un groupe de 5 
souris ob/ob ont été acquises sur deux semaines sur un IRM Bruker 7T AVANCE II de la 
plateforme d’imagerie CERMEP. Deux souris ont été utilisées afin de mettre en place le 
protocole : avec la prise de poids, ces souris prennent un volume conséquent et ne peuvent 
plus être inséré dans l’antenne. Dans le stade d’un suivi dans le temps il a fallu évaluer cette 
prise de volume. Au final n=3 souris ob/ob ont été utilisé à deux périodes de temps (S1 : 5 
semaines et S2 = 7 semaines après la naissance). Chaque souris a été pesée avant les 
acquisitions. Les souris sont anesthésiées par inhalation d’isoflurane à 5% dans de l’air lors 
de l’induction puis fixé à 1,5-2% pendant les acquisitions. Un capteur volumique en 
quadrature a été utilisé en émission-réception pour les acquisitions. La température 
corporelle est maintenue à 37°C par un système de circulation d’eau. Un capteur 
pneumatique a été utilisé pour mesurer le cycle respiratoire. Les acquisitions ont été 
synchronisées sur la respiration du sujet selon une méthode mise au point dans l’équipe  afin 
d’acquérir le signal toujours au même moment du cycle de la respiration et ainsi d’obtenir 
une amplitude et une phase optimales pour le signal moyenné[107]. Une absence de 
synchronisation induit donc un spectre moyen affecté par des termes de phase et largeur de 
raie dégradée et donc à une mauvaise estimation des amplitudes des pics de 
résonances[108].  
3. Paramètres d’acquisition 
Le temps de répétition de la séquence sera dépendant de cette synchronisation (en 
respiration normale TR ~3s). Une séquence RARE synchronisée sur la respiration (turbo 
spin écho pondérée en T2) est utilisée afin de localiser le foie et les tissus sous-cutanés et 
pour s’assurer du bon positionnement du voxel de spectroscopie. Ce dernier est cubique et 
mesure 3mm de côté. Il a été placé de manière à contenir une zone du foie la plus 
homogène possible (loin de la vascularisation) et dans le tissu adipeux, dans une zone 
homogène du tissu. Les impulsions utilisées pour les séquences ont une largeur de bande 
de 4 kHz pour les impulsions 90° et 2 kHz pour les 180°. Sur deux semaines, l’accumulation 
de lipide par le modèle provoque dans le spectre des changements d’intensité des 
résonances dans le spectre : le pic principal des lipides à 1.3 ppm va devenir proéminent par 
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rapport au pic de l’eau, provoquant un décalage de la fréquence porteuse lors de la 
deuxième semaine.  
 
Figure 51 : Image RARE abdominale d’une même souris utilisée pour la localisation du voxel de spectroscopie.  
Une séquence PRESS (NA = 1, Fe = 4000Hz, nPts = 2048) est ensuite acquise afin d’ajuster 
le shim. Ce dernier a été réalisé plusieurs fois en utilisant diverses méthodes (ajustement 
manuel, FASTMAP, FieldMap) jusqu’à ce que le pic de l’eau ait une largeur à mi-hauteur 
satisfaisante (<70Hz à 7T) pour le foie. Pour les acquisitions sur le tissu adipeux, la qualité 
du shim a été ajustée sur le pic du groupement méthylène à 1.3 ppm (<40Hz à 7T). Une 
séquence PRESS (TE = 16 ms, nPts = 4096, Fe = 4000 Hz, NA = 64) a été acquise dans un 
voxel cubique de 3 mm de côté dans le foie et le tissus adipeux. Le temps d’acquisition de 
cette séquence varie en fonction de la respiration du sujet et prend~5 minutes. Après cette 
séquence de SRM 1D, une séquence L-COSY, elle aussi synchronisée sur la respiration est 
acquise en utilisant le même voxel (NA = 1, Fe = 4000X4000Hz, nPts = 4096x256). Ces 









Cette thèse est accessible à l'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2015ISAL0004/these.pdf 





III. Acquisitions sur le foie de souris ob/ob 
1. Spectroscopie 1D 
Un spectre 1D représentatif du groupe de souris est présenté en Figure 52. On note une 
largeur à mi-hauteur importante des différents pics.  
 
Figure 52 : Spectres 1D PRESS représentatifs du groupe de souris pour deux conditions de shim : a) Situation de shim telle que la largeur à mi-
hauteur du pic de l’eau à 4.7ppm mesuré est à 44Hz et celui du pic à 1.3ppm à 44Hz et b) à 70Hz pour l’eau et 70Hz pour le pic à 1.3ppm. En 
fonction de la qualité du shim, certaines résonances n’apparaissent pas clairement (représentées en rouge). Les différentes résonances 
annotées sont données en Tableau 8 du paragraphe 4-c.    
Les spectres 1D ont été quantifiés en utilisant un modèle de fonction Voigt sur chacune des 
neufs composantes du spectre [109]. Les résultats sont comparés aux acquisitions 2D dans 
la suite. 
2. Spectroscopie 2D 
Un spectre 2D LCOSY est présenté en Figure 53. Comme pour le spectre 1D, on observe 
les mêmes neuf résonances le long de la diagonale d’autocorrélation. Ces dernières sont 
cependant mieux résolues car des taches de corrélation associées apparaissent autour de la 
diagonale correspondant aux différentes liaisons entre les groupements.   
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Figure 53 : Spectre LCOSY du foie. L’assignement des différentes résonances est donné dans le Tableau 8. 
La quantification de ces spectres a été réalisée par intégration des zones correspondantes 
aux différentes résonances dans le spectre en magnitude, en utilisant le logiciel Topspin 2.1. 
3. Résultats 
Les acquisitions des spectres du foie présentent une qualité fortement dépendant du shim, 
mais aussi de la prise de poids de la souris, en accumulant plus de triglycérides les différents 
pics associés sont renforcés par rapport au pic de l’eau. En dépit du peu d’accumulation en 
spectroscopie 2D, le spectre expose clairement les taches de corrélation des différentes 
résonances (Tableau 8). La largeur à mi-hauteur des pics de l’eau et du méthylène à 1.3 
ppm sont caractérisés à la fois par les inhomogénéités et le temps de relaxation très court 
des groupements le composant. Malgré cela en 2D, on obtient des spectres exposant 
clairement les différentes résonances enchevêtrés dans le spectre 1D (Figure 57). 
 
Tableau 8 : Principales résonances observés dans le foie en spectroscopie 1D (a-g) et en 2D (a-g & 1-4) 
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4. Calcul des indices pour le foie 
 Les différentes méthodes d’acquisition 1D et 2D ont été quantifiées pour les spectres du 
groupe de souris obtenu sur les deux points temporel du suivi longitudinal. Les indices 
d’intérêt et comparable retenue entre les méthodes sont la fraction d’insaturation et l’indice 
de saturation des chaînes de triglycérides. Il existe différentes façon d’exprimer ces indices 
dépendant de la qualité de la quantification et du nombre de résonance à prendre en 
compte. Le choix des résonances dans notre calcul d’indice a porté sur les résonances à 
0.9/1.3/2.0/2.25 ppm. 
La méthode de quantification utilisée pour la spectroscopie 1D est basée sur une approche 
de modélisation par un modèle Voigt des différentes résonances présentes dans le spectre. 
Neuf composantes ont été modélisées pour chaque spectre. À partir des résultats obtenus 
par quantification, on peut estimer les différents indices. Ce calcul a été effectué en prenant 
en compte pour chaque composante modélisé la perte dû à la relaxation. En fonction de 
l’avancée pathologique, les différents temps de relaxation évoluent : par exemple pour une 
fibrose, ces temps augmentent [110]. La Figure 54 présente les indices calculés pour les 
spectres 1D : l’indice de saturation et la fraction d’insaturation. 
  
 
Figure 54 : Indices calculés sur les spectres 1D acquis pour deux points temporels : cinquième semaine après la naissance (en bleu) et septième 
semaine (en rouge).  
L’indice de saturation a une valeur comprise entre 0 et 16, en situation de stéatose, cette 
valeur doit augmenter. Ici, ces valeurs sont dans l’intervalle attendu mais ne présentent pas 
la tendance attendue. Les valeurs de fraction d’insaturation dans le foie en situation de 
stéatose de la littérature rapportent des valeurs comprises entre 50 et 100%. Dans notre 
groupe de souris, ces valeurs sont au-delà de cet intervalle et n’indiquent pas une tendance 
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nette entre les deux points de mesure. Ces résultats de quantification ne fournissent pas une 
tendance nette. La procédure de quantification utilisée agit sur le FID accumulé. Cependant 
de par l’utilisation d’un système de synchronisation des acquisitions, la phase du signal à 
chaque accumulation n’est pas la même, induisant dans la quantification une mauvaise 
estimation. Cet artefact de mouvement peut cependant être corrigé lors de l’acquisition en 
utilisant une accumulation non matérielle, soit acquérir séparément les spectres. De la même 
manière que pour la spectroscopie 1D, la fraction d’insaturation et les indices de saturation 
ont été dérivés via une méthode de quantification. La quantification des spectres 2D a été 
opérée en utilisant une méthode d’intégration sur les différentes résonances 
d’autocorrélation afin de comparer les deux méthodes. Ces volumes d’intégration ont été 
obtenus par contourage des résonances des spectres après filtrage par un sinus cardinal et 
ajout de zéros au spectre pour obtenir une taille de spectre de 1024x1024 points. Ces 
différentes opérations ont été effectuées via le logiciel Bruker Topspin 2.1. Les indices 
dérivés de l’intégration sont présentés en Figure 55. 
 
Figure 55 : Indice de Saturation et Fraction d’insaturation calculé à partir de l’intégration des résonances d’autocorrélation dans le spectre 2D. 
Les indices obtenus par intégration 2D montrent une tendance à l’augmentation entre deux 
semaines pour la saturation, cohérente avec une prise de poids en situation de stéatose. 
L’évolution de la fraction d’insaturation est cependant plus nuancée notamment pour la 
souris n°2 où on ne constate pas d’augmentation. Ces résultats de fraction d’insaturation 
sont en cohérence avec les valeurs de la littérature. Cependant ces indices ont été calculés 
en prenant seulement en compte les autocorrélations du spectre. Comme vu dans la Figure 
53, le spectre des triglycérides expose des taches de corrélation croisée en nombre 
important. Pour analyser dans un premier temps l’information qu’elle apporte, différent 
indices ont été calculés. La Figure 56 indique les différents indices représentatifs trouvés 
pour les deux groupes de souris sur deux semaines.  
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Figure 56 : Indices trouvés prenant en compte les corrélations croisés présent dans le spectre des triglycérides du foie. A) Évolution de la 
fraction d’insaturation en fonction de la fraction de groupement oléfinique. B) Évolution du rapport de la corrélation entre les groupements 
méthylène et méthyl et l’autocorrélation du méthylène.  
Ces différent indices permettent de mettre en évidence une évolution du ratio entre la 
fraction d’insaturation et la fraction de part oléfinique (qu’on définit comme la portion du 
groupement oléfinique à 2.0 en liaison avec le groupement méthylène et contribuant à la 
corrélation entre le méthylène et le groupement oléfinique). Entre deux semaines on 
constate une augmentation de cet indice (Figure 56a). Pour la souris 2, cette augmentation 
est la moins importante. Un autre indice trouvé évoluant sur l’intervalle de temps est le ratio 
de la corrélation 0.9x1.3 ppm et de l’autocorrélation 1.3 ppm. Cette dernière évolue de 
manière significative entre les deux semaines. Elle indique une augmentation des lipides 
présent ; correspondant à une accumulation de triglycérides plus importante dans le foie 
(Figure 56b). La souris 2 montrant un indice d’insaturation moins important présente une 
évolution de la fraction de part oléfinique évoluant moins rapidement. On peut donc en 
déduire que pour cette souris le processus de transformation des lipides est différent des 
autres lipides et emprunte une voie métabolique différente. Un nombre plus important de 
souris doit cependant confirmer cette hypothèse. 
Cette thèse est accessible à l'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2015ISAL0004/these.pdf 




 Figure 57 : Spectre 1D PRESS (haut) et spectre 2D LCOSY (en bas) acquis in vivo en même condition de shim dégradé (Largeur à mi-hauteur du 
pic de l'eau = 85Hz).  
 
La spectroscopie 2D permet d’obtenir une information similaire à celle que l’on peut obtenir 
en 1D. L’utilisation d’une méthode d’intégration montre des résultats cohérents avec 
l’évolution de la stéatose et le calcul d’indices. L’un des intérêts de la spectroscopie pour 
cette application est l’obtention d’une information supplémentaire contenue dans les taches 
de corrélation informant sur la part de chaque groupement résonant. L’une des principales 
difficultés de cette étude in vivo est le shim. Ce dernier impactera la qualité des spectres. 
Dans des conditions de shim dégradé comme présenté en Figure 57, l'enchevêtrement 
spectral en 1D est critique, cependant le spectre 2D acquis permet de discriminer les 
principales résonances d’intérêt dans le calcul d’indice.  
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IV. Acquisitions sur les lipides sous-cutanés 
1. Spectroscopie 1D 
La Figure 58 présente une acquisition caractéristique d’un spectre 1D PRESS acquis sur le 
tissus sous cutanée. La durée d’acquisition de ces spectres est d’environ 8 min. La largeur à 
mi-hauteur du pic principal à 1.3 ppm dans ces spectres est de 40Hz.  
 
Figure 58 : Spectre 1D PRESS sur le tissus sous cutanée. Le spectre présente en comparaison au spectre des triglycérides du foie une 
composante en moins : celle de l’eau et des résonances supplémentaire en2.8/4.2/4.4 ppm. La résonance à 2.8ppm est un marqueur 
d’insaturation. Les résonances à 4.2/4.4 proviennent des groupements glycérol, ce sont des marqueurs de bout de chaine. 
2. Spectroscopie 2D 
La Figure 59 présente une acquisition caractéristique d’un spectre LCOSY acquis sur le 
tissus sous cutanée. La durée d’acquisition de ces spectres est d’environ 15 min. 
Contrairement aux spectres 2D acquis sur le foie, ces spectres présentent des corrélations 
supplémentaires (noté 5, 6, 7,8, 9 dans la Figure 59).  
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Le Tableau 9 présente les différentes résonances repérées dans les spectres. Le tissus sous 
cutané ne présente pas de pic de l’eau contrairement au foie. Au contraire du foie, le shim 
est de meilleures qualités (largeur à mi-hauteur du pic principal d’environ 40Hz) et permet 
d’observer les différentes résonances avec une résolution satisfaisante.  
Tableau 9 : Assignement des différentes résonances des spectres des triglycérides du tissus sous cutanées. 
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V. Conclusion sur la faisabilité de la SRM2D quantitative in 
vivo pour l’étude du contenu lipidique du foie et des 
tissus sous cutanés  
L’acquisition de spectre LCOSY sur le foie et les tissus sous cutané est possible. 
L’exploitation des spectres en comparaison à leur pendant 1D montre que les différents 
indices sur la composition en triglycéride du foie sont accessibles via la 2D et en cohérence 
avec la littérature en utilisant une méthode de quantification basée sur l’intégration des 
volumes. Une information supplémentaire est obtenue en prenant en compte l’apport des 
taches de corrélation croisée, un indice d’intérêt a été mis en évidence suggérant une 
évolution des triglycérides pour une situation de stéatose accrue sur deux semaines pour 
notre groupe de souris. Une étude prenant en compte plus de sujet doit cependant être 
menée pour confirmer cette hypothèse et la méthode. En plus du foie, des acquisitions sur le 
tissus sous cutanés ont été menés et montrent des spectres de bonne qualité et résolus. La 
quantification des spectres du tissus sous cutané n’a pas été réalisé. La mise en relation des 
différents indices de la composition en triglycéride du foie et des tissus sous-cutanés est 
d’intérêt et permettrait de mieux comprendre les différentes voies de dégradation et 
d’accumulation des triglycérides [111]. Nous avons montré la possibilité d’obtenir une 
information quantitative à partir des spectres acquis à partir d’une méthode simple, 
cependant cette dernière ne prend pas en compte le potentiel quantitatif des taches de 
corrélation qui peuvent fournir une indication supplémentaire sur l’évolution des groupements 
des triglycérides. La suite de ce chapitre est consacré à l’adaptation de notre algorithme de 
quantification développé et dédié à la SRM2D ; pour la quantification des groupements de 
triglycérides. 
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VI. Quantification des triglycérides du foie via une méthode 
de quantification 2D temporelle dédiée 
Nous avons présenté dans le chapitre 3 une possibilité de quantifier les métabolites 
cérébraux acquis via la LCOSY avec une méthode d’ajustement numérique dans le domaine 
temporel. L’utilisation de cette procédure de quantification demande cependant des 
ajustements pour son utilisation dans le ca des lipides : La base de métabolite utilisé est 
différente et doit être générée pour correspondre à la problématique de quantification des 
triglycérides dans le foie  (les triglycérides ont le même spectre et diffèrent dans leur 
composition par la présence de groupement spécifiques). Contrairement à l’approche de 
quantification des métabolites cérébraux, on quantifiera non pas des résonances d’une 
molécule spécifiques mais des résonances de groupements présents dans différentes 
molécules (Figure 60). On a vu que la caractérisation de la composition en triglycéride peut 
être approché via des valeurs d’indices donnant une idée de la prépondérance moyenne de 
chaque type de groupement. Cependant la SRM 2D donne des informations plus indicatives, 
notamment via les taches de corrélations. À travers une méthode d’intégration sur les taches 
d’autocorrélation, nous avons montré que les indices trouvés correspondent à une évolution 
attendue de la stéatose. L’utilisation de l’information contenue dans les taches de corrélation 
permet d’obtenir une quantification plus précise des groupements. 
  L’algorithme de quantification utilisé en chapitre 3 va être modifié du point de vue de la 
connaissance à priori afin d’explorer les différentes façons d’exploiter la quantification des 
différents groupements. La stratégie de quantification adoptée sera différente de celle des 
métabolites due à l’impossibilité d’utiliser une carte d’inhomogénéités FieldMap, 
principalement due aux mouvements de respiration de la souris. Dans ce cas, les contraintes 
exercées sur les valeurs de T2 et T2inh sont plus larges que celles pour les métabolites. La 
valeur de T2inh est estimé à partir du T2* obtenue par la mesure de la largeur à mi-hauteur 
dans le foie, sur le pic de l’eau et celui à 1.3 ppm et en utilisant les valeurs de T2 typique de 
la littérature, on en déduit une plage d’estimation du T2inh.  
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Figure 60 : Principale différence dans l’approche de quantification en utilisant une connaissance à priori entre les métabolites cérébraux et les 
groupements de la composition triglycérides. a) Une résonance appartient à un groupement d’une unique molécule b) Plusieurs groupement de 
différentes molécules de triglycérides participent à une même résonance. 
  
1. Base de triglycérides 
La base de triglycérides a été généré à l’aide de SPINACH en s’appuyant sur la littérature 
[112][113] et des acquisitions d’acide gras simple pour définir leur structure, le déplacement 
chimique et les couplages scalaires de chaque groupement d’intérêt à modéliser dans le 
spectre 2D.  
 La fonction modèle utilisée sera ainsi modifiée :  
𝑆2?̂?(𝑡1, 𝑡2) =  ∑𝑎𝑚?̂?𝑇𝑟𝑖 𝑚
𝑚
(𝑡1, 𝑡2)𝑅𝑚(𝑡1, 𝑡2, 𝑇2𝑖𝑛ℎ, 𝑇2𝑚)𝑓𝑚(𝑡1, 𝑡2, ∆𝜔𝑚, 𝜙0) 
Avec 𝑎𝑚 l’amplitude de  𝑥𝑇𝑟𝑖 𝑚, groupe de spin correspondant au groupement du triglycéride 
modélise, 𝑅𝑚 le modèle de relaxation et 𝑓𝑚 les termes de fréquence et de phase. 
Contrairement à l’approche « moléculaire », le groupe de spin d’un groupement de 
triglycéride sera approché par un système de spin simple (AX, AX2 ou AX3). On ne décrira 
donc pas les influences du couplage scalaire intramoléculaire. Cette approche permettra 
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d’obtenir une indication moyenne sur la proportion de chaque groupement dans le signal. La 
principale difficulté de cette approche par connaissance à priori est la simulation des 
différents groupements, notamment la prise en compte de la valeur de leur couplage 
scalaire. Les valeurs retenues pour la génération de notre base simulée ont été obtenues 
auprès de la littérature [112] et les différentes bases de données sur les lipides et ajusté 
empiriquement. La Figure 61 indique la base de triglycérides simulé en LCOSY. En SRM 1D, 
la relaxation va impacter la quantification pour des résonances très proches se recouvrant 
l’une l’autre dû à la résolution spectrale, notamment les résonances 2/2.25 et 5.2/5.3. Ces 
dernières seront très difficiles à observer in vivo en 1D dû à leur proximité avec le pic de 
l’eau. La quantification en sera impactée. Du fait des corrélations entre les différents 
groupements, on aura un moyen supplémentaire de discriminer ces résonances : la 
résonance en 2 ppm aura une corrélation avec la résonance en 5.3 ppm (qu’on notera 
2.0x5.3) tandis que le groupement en 2.25 ppm aura une corrélation avec le groupement en 
1.6 ppm (1.6x2.25).  
 
Figure 61 : Base de triglycérides simulée en LCOSY. Les simulations ont été apodisé et normalisés à la même intensité. Les résonances d’un 
même groupement ont la même couleur de contours. 
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Tableau 10 : Groupement de triglycéride utilisé dans la simulation. Les valeurs de couplages sont tirées de xxx. Les résonances 
principales des groupements observés en 1D sont données.  
  
2. Résultats 
La Figure 62 montre un exemple de spectre acquis et sa quantification en représentation 
magnitude et des extractions de ces résultats pour différent pas en dimension indirecte t1. La 
quantification a été réalisée en contraignant la valeur de T2inh entre 0 et 50 ms pour une 
valeur de départ de 25 ms et la valeur de T2 entre 0 et 100 ms et une valeur de départ de 10 
ms. Ces plages de valeurs ont été choisis pour le T2inh en connaissant le T2 de l’eau pour 
ce modèle de souris et en prenant la valeur moyenne des largeurs à mi-hauteur du pic de 
l’eau afin d’obtenir une valeur de T2*. Les valeurs de T2 ont été contraints par rapport aux 
différents T2 de la littérature, qui sont à 9.4T inférieurs à 50 ms pour ce modèle de souris 
[16]. La base de métabolite ne contient pas les groupements F et G car ces derniers 
n’apparaissent pas dans le spectre acquis du foie.  
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Figure 62 : (haut) Résultat de quantification sur un spectre LCOSY du foie à 7T. (bas) Différentes extractions sont présenté pour différent t1 (en 
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La Figure 66 indique le résultat de l’évolution des différentes amplitudes de chaque 
groupement. Les groupements A et B ont une amplitude qui augmente, correspondant à une 
augmentation totale du nombre de triglycérides du foie et donc une évolution de la stéatose, 
ce qui est attendu dans l’évolution du modèle de souris. Le calcul des différents indices est 
donné par la Figure 63. Les  temps de relaxation T2 et T2inh obtenus sont indiqués 
respectivement dans les Figure 64 et Figure 65.  
 
Figure 63 : Indices calculés à partir des résultats de quantification. La Fraction d’insaturation (fUL) a été calculée à partir des trois expressions 
indiquées dans le Tableau 7  
 
Figure 64 : T2inh moyen des groupements pour chaque souris. 
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Figure 65 : Évolution du T2 moyen   sur chaque souris des différents groupements estimés pour le foie (annotés selon le Tableau 10) sur deux 
semaines.  
 
Figure 66 : Évolution de l’amplitude de chaque composante de la base de triglycérides utilisée lors de la quantification du foie entre la semaine 1 
et la semaine 2 pour chaque souris.  
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Les spectres exposent une qualité suffisante pour être traitée par notre procédure de 
quantification, et permettent de discriminer efficacement les différents groupements de 
triglycéride. Cette qualité se retrouve dans l’erreur d’estimation obtenue par le calcul des 
bornes de Cramér Rao qui est inférieure à 10%, mais aussi dans le faible résidu temporel 
obtenu. Les résultats sur les amplitudes montrent une évolution des différents groupements 
représentatifs de l’accumulation de triglycéride (A et B) ce qui est cohérent avec le modèle 
utilisé. Les valeurs de T2inh sont faibles, ce qui se répercutera sur le spectre par une largeur 
à mi-hauteur des différents pics importante. Ces valeurs sont représentées par la  Figure 64 
par la moyenne des valeurs des composantes pour chaque souris de l’étude et présentent 
une faible variation et des valeurs similaires cohérentes avec la valeur de largeur à mi-
hauteur du pic de l’eau mesurée pour chaque souris. Les valeurs de T2 obtenues sont 
cohérentes avec celle de la littérature à des champs différents et montrent une évolution 
entre les deux semaines. Les triglycérides du foie sont mobiles et évoluent vers selon le 
métabolisme lipidique. Deux semaines après la naissance ( correspondant à la semaine 1 de 
notre étude), les souris ob/ob exposent un haut niveau de triglycérides intracellulaire [114]. 
Ces derniers auront donc une mobilité réduite qui peut se traduire par une valeur de T2 
faible. Les différents indices calculés mettent en évidence la prise de poids (Quantité 
lipidique) et indiquent le même résultat trouvés par la méthode d’intégration, à savoir une 
augmentation des triglycérides saturés d’une semaine à l’autre. Le calcul de la part de 
triglycérides insaturés peut être réalisé à partir de trois groupements spécifiques (E, F et H), 
et a été réalisé. Il montre en fonction du groupement quantifié une évolution différente avec 
la prise en compte du groupement H. Ce dernier a une évolution en T2 très légère par 
rapport aux autres groupements, il est possible que ce groupement présent faiblement en 
comparaison des groupements marquant l’insaturation E et F, soit sous-estimé lors de la 
procédure de quantification. Cela est dû à sa proximité avec le pic de l’eau, mais aussi de 
par la possibilité d’un effet dû au déplacement chimique : la bande passante minimale des 
impulsions RF utilisés étaient de 2kHz. Un autre problème lors des acquisitions permet de 
comprendre cette sous-estimation, la fréquence porteuse ordinairement est réglée sur la 
fréquence du pic d’eau, or lors de la prise de poids le pic du groupement B à 1.3 ppm peut 
devenir proéminent et être utilisée comme référence à la place du pic de l’eau.  
Notre étude a montré la faisabilité de la quantification des spectres acquis avec une 
séquence LCOSY in vivo. Cette dernière quantification semble concorder avec les résultats 
issues de la littérature et amène des informations supplémentaires, notamment en terme de 
T2 mais aussi en terme de précision en utilisant une connaissance lié au nombre de 
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groupement moyen contribuant dans la part de signal. Une poursuite de cette étude sur un 
nombre plus important de sujet, en optimisant les acquisitions sur les principaux problèmes 
mentionnés comme l’utilisation d’impulsion 180° à plus large bande et en comparaison d’une 
méthode de contrôle (comme des mesures par biopsie et HR-MAS [15] ) permettrait de 
corroborer la tendance de ces premiers résultats et de confirmer la méthode.  
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VII. Quantification des triglycérides du tissus sous-cutané 
via une méthode de quantification 2D temporelle dédiée 
La modélisation des triglycérides du tissus sous cutané est plus complexe en comparaison 
de celle du foie : les résonances croisés sont beaucoup plus nombreuses et leur distribution 
en terme de fréquence rend leur discrimination beaucoup plus difficile : par exemple le pic à 
1.3 ppm sera composé de plusieurs groupement ayant une résonance entre 1.24 et 1.32 et 
du fait de la relaxation et de notre résolution spectrale atteignable, une seule résonance sera 
visible à 1.3 ppm. 
 
Figure 67 : Quantification des triglycérides des tissus adipeux 
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1. Résultats :  
La quantification des différents triglycérides avec la base demande des ajustements en 
termes de déplacement chimique, notamment pour les groupements à 1.3 (A et B), 4.2 ppm 
et 5.2 ppm (F et G)  afin de correspondre aux différentes composantes dans le spectre. La 
base a été ajustée en prenant en compte ces différences. Les figures 66,67 et 68 présentent 
comme pour le foie, les résultats de quantification dans le cas du tissu adipeux. La qualité du 
spectre acquis est suffisantes pour la quantification, les résonances sont beaucoup plus 
visibles et définis que dans le cas du foie et exposent des groupements supplémentaires 
comme le groupement G marqueur de la polyinsaturation. Contrairement au foie, il n’y a pas 
de pic d’eau à quantifier. La définition de la quantité lipidique ne sera donc pas accessible.  
 
Figure 68 : Évolution de l’amplitude de chaque composante de la base de triglycérides utilisée lors de la quantification du tissu adipeux entre la 
semaine 1 et la semaine 2 pour chaque souris. 
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Figure 69 : T2inh moyen des groupements estimés sur le tissu adipeux pour chaque souris.  
 
Figure 70 : Évolution du T2 moyen sur chaque souris des différents groupements estimés pour le tissu adipeux sur deux semaines. 
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Figure 71 : Indices de la composition en triglycérides calculés à partir de la quantification des spectres LCOSY du tissu adipeux. La présence du 
groupement G, marqueur de la polyinsaturation permet le calcul de deux indices supplémentaire (polyinsaturation1 : 3/2 G/A et 
polyinsaturation2 : G/F ). 
2. Discussion/Conclusion 
Contrairement au foie, la composition lipidique des tissus adipeux diffère de celle du foie, 
notamment en ce qui concerne l’insaturation et la présence d’eau. Les différents indices 
calculés mettent en évidence une accumulation de triglycérides dans les tissus adipeux, 
cohérent avec la prise de poids constatés. Les indices de polyinsaturation ont été calculés 
en utilisant les différentes définitions utilisant respectivement les rapports entre les 
groupements G, A et G, F. En termes de relaxation, les valeurs obtenues sont plus grandes 
que celles du foie. Le T2inh plus long est cohérent avec la diminution de la largeur à mi-
hauteur et donc de l’inhomogénéité et le T2 mesuré correspond aux valeurs de la littérature 
[16][115] Ce dernier peut s’expliquer par la compartimentation des graisses qui est différente 
entre les tissus [116][117] : les hépatocytes sont des cellules petites qui ont une structure qui 
varie fortement en situation pathologique alors que les adipocytes sont des amas de graisse 
beaucoup plus homogène. Notons que le tissu adipeux peut être comprimé lors du 
placement du sujet dans l’antenne volumique, pouvant aussi changer ses propriétés. La 
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comparaison entre ces deux types de composition des triglycérides entre le foie et le tissu 
adipeux permet de mieux comprendre la distribution des triglycérides dans un processus 
pathologique : les triglycérides présent dans le foie sont principalement utilisés dans un 
processus métabolique long pour répondre à une demande de stockage d’énergie de 
l’organisme tandis que ceux du foie servent à une demande énergie ponctuelle et ont des 
processus plus rapide. Une déficience de ces voies métaboliques, comme dans notre 
modèle, permet de mieux comprendre ces différentes voies. À travers une étude plus 
poussée et une nombre plus important de sujet en comparaison à un modèle sain de 
contrôle, notre méthode a la potentialité d’apporter des résultats à la compréhension 
biologique du métabolisme des triglycérides. 
 
VIII. Différentes tentatives 
1. Une diminution du champ ? 
Tout le long de ce chapitre, nous avons mené une étude afin d’étudier la possibilité de 
l’utilisation de la spectroscopie 2D comme moyen alternatif à la 1D pour l’étude de la 
composition des triglycérides du foie et des tissus sous cutanés. Cette étude préclinique a 
été menée à 7T afin d’obtenir une résolution suffisante sur les différentes contributions de 
triglycérides. Il existe des réalisations cliniques de la spectroscopie 1D dans l’étude de la 
composition du foie, mais ces dernières se limitent principalement aux principaux pics 
d’intérêt que sont le 1.3/0.9 et le pic de l’eau. Le pic de l’eau recouvre une partie importante 
des zones spectrales d’intérêt. La 2D apporte une réponse directe à ce souci de résolution. 
Afin d’explorer ce gain en résolution, un modèle murin de glycogénose ( souris L-G6pc-/- ) a 
été acquis à un champ plus bas de 4.7T afin de valider la faisabilité et l’apport de la 2D, à 
bas champs et pour un modèle murin présentant un autre type de pathologie. Dans ces 
conditions, les phénomènes d’inhomogénéités seront plus simples à compenser, se 
traduisant par une largeur à mi-hauteur du pic de l’eau inférieure à celle mesurée à 7T. Deux 
souris L-G6pc-/-  ont été utilisés pour les acquisitions faite à l’aide de la séquence LCOSY. 
Les spectres obtenus ont une qualité suffisante pour repérer les principaux composants des 
triglycérides. Notons que dans ces spectres apparaissent des triglycérides à 4.1 et 4.2 ppm 
correspondant au groupement G apparaissant du fait du modèle de souris utilisés.  
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Figure 72 : Spectres acquis à 4.7T sur un modèle de souris de glycogénose. Le spectre LCOSY expose clairement des éléments 
supplémentaires, notamment le groupement attribué à G aux alentours de 4 ppm. 
La grande résolution spectrale de la LCOSY comparé à la PRESS permet de supporter des 
conditions de shim dégradés tant en conservant un aspect quantitatif. Les différentes 
acquisitions présentées mettent en évidence cette propriété pour le foie notamment (Figure 
57). Cette dégradation de shim est critique en situation clinique.  
 
2. Une diminution du temps d’acquisition ?   
L’un des principaux obstacles de la SRM2D in vivo est son long temps d’acquisition dû à la 
dimension indirecte. Des méthodes d’échantillonnages basé sur une approche de 
compressed sensing ( ou acquisition comprimée ) ont été montrées, notamment pour la 
JPRESS [51] et indiquent une perspective intéressante quant à l’amélioration du temps 
d’acquisition. L’approche compressed sensing consiste en la reconstruction d’un spectre 
complet à partir d’un nombre minimum d’information acquis. Cette dernière est très utilisée 
pour l’imagerie, notamment fonctionnelle [118], la plus utilisée étant l’imagerie  par 
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acquisition spiralée de l’espace k [119]. En spectroscopie il existe des méthodes basés sur 
l’utilisation d’un schéma échantillonnage consistant à prendre un échantillonnage évoluant 
de façon exponentielle (méthode MaxEnt [120]). Ces techniques servent principalement à 
l’investigation métabolique. Des applications in vivo de ces techniques existent mais ne 
s’intéressent pas à l’aspect quantitatif de cette approche. Ces techniques d’échantillonnage 
irrégulier sont intéressantes pour réduire le temps d'acquisition, mais demande des 
compromis : l'échantillonnage irrégulier demande des conditions de répartition du signal 
dans le spectre et un choix aléatoire des points à échantillonner.  
Récemment, Merhej et al [121] a introduit une méthode adapté :  
- à l’acquisition de spectre COSY haute résolution permettant de choisir les incréments 
en t1 selon le choix de zones spectrales d’intérêt. 
- à la reconstruction du signal irrégulièrement acquis 
L’utilisation d’une telle méthode permet de reconstruire des spectres sous-échantillonnés 
contenant la même information qu’un spectre acquis échantillonné de manière régulière. 
Cette méthode repose sur le même principe que la reconstruction compressed sensing tout 
en permettant le choix d’un support fréquentiel d’intérêt augmentant par conséquent 
l’information accessible sur cette dernière. Dans cette partie, nous nous intéresserons à la 
possibilité d’utiliser cette méthode de choix d’échantillonnage dans notre cadre quantitatif. 
Pour cela, on utilisera un spectre acquis sur le tissu adipeux d’une souris dont on gardera les 
échantillons d’intérêt prédit par l’approche proposée. 
a) Choix de l’échantillonnage 
Le choix de l’échantillonnage a été réalisé en choisissant les zones fréquentielles d’intérêt 
dans le spectre. L’algorithme de reconstruction donne ensuite les pas en dimension indirecte 
à garder pour obtenir une reconstruction la plus fidèle possible. En fonction de la qualité de 
reconstruction désirée, ce nombre de pas varie ainsi que le gain au niveau du temps. Dans 
la suite, on parlera de taux de compression comme le rapport entre le nombre de ligne en t1 
d’un échantillonnage régulier et celui d’un échantillonnage irrégulier. Les zones d’intérêt 
choisies sont représentées dans la Figure 73. Le spectre est ensuite reconstruit à partir des 
échantillons gardés. Un taux de compression de 1.5 (128/85) a été testé. 
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Figure 73 : a) Spectre 2D LCOSY des triglycérides du tissu adipeux in vivo. Les zones d’intérêts gardés dans le choix de l’échantillonnage 
irrégulier sont encadrées. b) Échantillonnage régulier sur 256 lignes en dimension indirectes (bleu) et obtenue avec l’algorithme de 
reconstruction (rouge) pour différent facteur de reconstruction (régulier/irrégulier). 
La procédure de quantification est modifiée au niveau de la base de temps utilisé mais aussi 
de la base simulée. Cette dernière est simulée avec un échantillonnage régulier puis est 
rendu irrégulière en choisissant les pas en dimension indirecte choisis par l’algorithme 
d’échantillonnage irrégulier.  
b) Essai sur une acquisition L-COSY des tissus adipeux 
Un signal acquis sur les tissus adipeux a été rendu irrégulier en gardant les lignes t1 d’intérêt 
précédemment présenté en Figure 73b). La procédure de quantification utilisée a été 
adaptée et utilisée pour quantifier ce signal irrégulier. En Figure 74 sont présentés les 
différents résultats obtenus en comparaison d’une quantification sur le signal acquis régulier.  
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Figure 74 : Résultat de quantification pour chaque groupement sur un spectre LCOSY des triglycérides du tissu adipeux : comparaison entre une 
quantification sur un spectre ayant un échantillonnage régulier (FULL, en rouge) et irrégulier (NUS, en gris). Les bornes de cramer Rao ont été 
donnée estimées pour utilisées comme erreur relative.  
c) Discussion/Conclusion 
Nous avons montré l’utilisation d’un échantillonnage irrégulier adapté à la LCOSY. Son 
utilisation ne semble pas altérer la précision et l’estimation des paramètres par la procédure 
de quantification adaptée. En comparaison d’un échantillonnage aléatoire utilisé en 
compressed sensing, la méthode proposée semble meilleure sur l’estimation des différents 
groupements, mais certaines surestimations existent en fonction du facteur de compression 
(notamment pour les groupements D, E et F). Cette différence peut s’expliquer par le choix 
de l’échantillonnage privilégiant les premiers points temporels pour la méthode proposée et 
permettant une estimation plus restreintes des différentes valeurs de T2 des différents 
groupements. Différent facteur de compression sont possibles, permettant une réduction 
drastique du temps d’acquisition. Une réflexion sur la zone d’échantillonnage de la ligne 
indirecte couplée à cette méthode permettrait un gain plus drastique de temps d'acquisition. 
Pour confirmer ce gain, il faut cependant mettre en pratique cet échantillonnage irrégulier. La 
séquence LCOSY développée permet un tel échantillonnage mais n’a cependant pu être 
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À travers une étude sur un modèle de souris obèse, nous avons montré la faisabilité de 
l’acquisition de spectres LCOSY dans le foie et les tissus adipeux. L’intérêt de la 
spectroscopie 2D a été montré : la grande résolution spectrale des spectres LCOSY permet 
d’identifier et de quantifier des résonances enchevêtrées en 1D (notamment dû à l’intensité 
du champ et à ses inhomogénéités). 
L’utilisation d’une procédure de quantification opérant dans le domaine temporel afin 
d’estimer les contributions  des différents groupements dans le spectre 2D est réalisable et 
permet d’obtenir une information plus précise sur leur contribution, en terme d’amplitude, 
mais aussi de leur valeur de T2. L’utilisation de notre procédure de quantification demande 
des ajustements du point de vue de la base simulée utilisée afin de permettre la 
quantification : les valeurs de couplage et de déplacement chimiques diffèrent des valeurs de 
la littérature. Cependant, ces dernières valeurs ne sont pas aussi étudiées que celles des 
métabolites cérébraux.  
Les différents résultats obtenus semblent concorder avec les différentes études plus 
approfondies de la littérature. L’acquisition de la SRM 2D et le développement de la 
quantification dédié à l’étude des triglycérides in vivo ont été réalisés, il faut cependant 
vérifier la validité des résultats obtenus par notre méthode via une cohorte plus importante 
de souris et la comparer par rapport à des résultats obtenus via SRM 1D.    
L’utilisation de cette séquence est possible pour des champs plus faibles et présente 
l’avantage d’une sensibilité moins importante aux inhomogénéités de champs par rapport à 
une séquence 1D, permettant une identification des différentes résonances de manière plus 
aisées.  
Un échantillonnage irrégulier a été testé sur des acquisitions de tissus adipeux, la procédure 
de quantification adaptée permet une quantification de spectre acquis avec un tel schéma 
d’échantillonnage permettant une possible réduction du temps d’acquisition.
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Conclusion générale et perspectives 
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Le travail effectué au cours de cette thèse, axée sur le développement de séquences et de 
méthode de quantification pour la spectroscopie de corrélation localisée à visée in vivo, a 
permis le développement des séquences LCOSY et L-CTCOSY et leurs applications. À 
travers différentes applications, l’intérêt de la spectroscopie 2D, et plus particulièrement de la 
LCOSY d’un point de vue de l’identification des composés et de leur quantification dans le 
spectre a été démontré.   
La LCOSY et la LCTCOSY ont un handicap inhérent à leur motif de séquence : leur signal 
par unité de temps est beaucoup moins élevé qu’une séquence JPRESS. Le rapport de 
signal entre une séquence JPRESS et LCOSY/LCTCOSY est théoriquement de deux. 
Cependant, en pratique rapport tend à s'abaisser du fait du schéma de localisation et des 
impulsions utilisées. Une possibilité de gain de signal serait l’utilisation d’un autre motif de 
localisation de la LCOSY, en utilisant des techniques de saturation du volume extérieur ou 
utilisant des impulsions adiabatiques [122], proposant une solution à l’artefact de 
déplacement chimique. Aussi les séquences de corrélation laissent moins de latitude quant 
au choix du nombre d’incréments (dans un schéma d’échantillonnage régulier dans la 
dimension indirecte par rapport à la JPRESS. L’analyse de leurs performances quantitatives 
a été réalisée à travers une étude in vitro et via la théorie des Cramér Rao utilisant des 
simulations par mécanique quantique des signaux générés par ces séquences. Il a ; 
cependant, été démontré que la quantification LCOSY peut présenter, en théorie et pour 
certains métabolites couplés (e.g. GABA, Gln) des CRBs plus faibles que celles obtenues 
pour la quantification JPRESS, pour des conditions de temps d’acquisition équivalentes. Ce 
résultat est valide dans le cas d’estimateur efficace ; en pratique l’algorithme de minimisation 
utilisé, sa convergence, le modèle utilisé et la qualité du spectre acquis peuvent induire des 
biais de quantification et s’éloigner du cadre théorique de l’application des bornes de Cramér 
Rao. Du point de vue de la quantification la LCTCOSY est désavantagée par une la forte 
pondération en T2 dû à la constante de temps constant (>70ms). Cependant, l’usage de 
cette constante de temps   présente un intérêt dans l’étude de systèmes couplés tel le 
GABA, le Gln et Glu qui n’a pas été complètement exploré.  
La mise en place de notre procédure de quantification s’est effectuée dans le prolongement 
des méthodes existantes : à savoir une optimisation non linéaire  des paramètres d’un signal 
modèle décrivant un signal acquis.  Cette approche peut être améliorée par l’usage 
d’algorithme génétique généralisé. Notre approche multi itérative avec des contraintes 
présentée en chapitre 3 est proche d’un algorithme génétique dans le sens ou  les 
paramètres très éloignés de la solution sont pénalisés fortement, dans un algorithme 
génétique l’approche est similaire : le paramètre trouvé ne satisfaisant pas le critère 
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d’optimum aura sa lignée pénalisé et à force d’itération une solution optimale est obtenue. 
Notre approche quantitative se base sur un modèle paramétrique où les phénomènes de 
relaxation ont été simplifiés en une pondération de forme exponentielle décroissante 
affectant de la même façon tout un système de spins couplés ou non. Or il est possible de 
simuler les différents effets dus à la relaxation des différents spins de notre spectre avec 
SPINACH en incluant une matrice de relaxation par système de spins et être plus prêt de la 
physique du signal.  L’optimisation se fera alors via une approche de dictionnaire, c'est-à-dire 
avec la génération de plusieurs matrices de relaxation alimentant la base de connaissance a 
priori.  
L’un des principaux défauts de la spectroscopie 2D est son temps d’acquisition. Ce dernier 
est dépendant de la dimension indirecte à encoder. Il existe des méthodes d’acquisition dite 
ultrarapide permettant l’acquisition d’un spectre 2D en quelques secondes [52][123]. Ces 
méthodes récentes commencent à être étudié plus en détail, notamment pour leur 
application in vivo [53]. L’un des principaux barrages à ces séquences est leur rapport signal 
à bruit très faibles. L’utilisation de technique d’hyperpolarisation permettrait de franchir cet 
obstacle. Ces méthodes demandent encore beaucoup de réflexion et de travail avant une 
application in vivo. Il existe un moyen exposé au chapitre 4, permettant une réduction du 
temps d’acquisition en limitant le nombre d’incrément à utiliser en 2D : les techniques 
d’encodage irrégulier ou NUS (non uniforme sampling). Ces techniques sont prometteuses 
car demandent peu de développement de séquence spécifique. De plus, nous avons montré 
que la LCOSY en NUS est quantifiable sans modification profonde de notre procédure de 
quantification. Pour ce qui est des méthodes ultrarapides et/ou utilisant l’hyperpolarisation, 
une méthode spécifique de quantification, différente de l’approche présentée ici doit être 
développée. 
Les résultats obtenus in vivo semblent cohérents avec la littérature mais doivent encore être 
éprouvés via une étude quantitative à plus grande échelle, comme cela a été réalisé pour les 
différents algorithmes de quantification utilisés en clinique tel LCModel, Tarquin, ProFit.  
Nous avons vu qu’en plus de l’utilisation pour l’exploration du métabolisme cérébral, 
l’utilisation de la SRM 2D, notamment la LCOSY apportait une contribution significative à 
l’exploration et quantification des lipides du foie et des tissus adipeux sous cutanés. 
Récemment,  le groupe de M. Albert Thomas (UCLA, Department of Radiology) a exploré les 
possibilités offertes par cette séquence pour son application clinique pour d’autres organes : 
le sein [124] , le muscle [125] , la prostate [126] et récemment la vésicule biliaire[127]. Ces 
études démontrent tous les avantages la LCOSY pour l’identification des différents 
métabolites et leur rôle dans le métabolisme. À cette identification, une procédure de 
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quantification dédiée, comme celle présentée dans cette thèse, apporterait beaucoup au 
déploiement de cette technique dans un cadre de recherche clinique in vivo. 
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ANNEXE A : Formalisme des opérateurs produits pour les 
séquences L-COSY et L-CTCOSY pour un système de deux 
spins. 
Soit deux spins I et S. A ces spins sont associés des matrices densités dont l’évolution est 
donnée par l’équation de Louiville-Newman. Une résolution de l’évolution de ce système de 
spin est montrée ici en utilisant le formalisme des opérateurs produits pour les séquences 




 +𝑡𝑐, 𝑡𝑏 =  
𝑡1
2
 + 𝑡𝑐 et 𝑡𝑎 + 𝑡𝑏 = 𝑡𝑐 pour la LCTCOSY et 𝑡𝑎 et 𝑡𝑏 = t1 pour la LCOSY. 
La première impulsion de 90° va exciter la population de spin I. Cette dernière va évoluer 
sous l’influence des effets dus à l’impulsion, au déplacement chimique et du couplage 
scalaire. Cette évolution peut être représentée sous la forme d’un arbre d’évolution de 
l’Hamiltonien. Pendant la durée ta, on aura la création de différente cohérence modulées par 
une partie en cosinus et sinus. Dans la représentation choisie, les branches allant vers la 















    𝒕 
𝝅 𝟐  𝑺 
Population de départ
Évolution sous l’effet de l’impulsion
Cohérence créée
Évolution sous l’effet du déplacement chimique
Cohérences
𝐼𝑦 2𝐼𝑥𝑆𝑧 𝐼𝑥 −2𝐼𝑦𝑆𝑧
Évolution sous l’effet du couplage scalaire
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Pour la LCTCOSY : 
Où l’on voit apparaitre un terme constant lié à la tc lié au couplage scalaire.  
Récapitulatif des Hamiltonien utilisés dans le formalisme des opérateurs produit et leur 
action sur les différents opérateurs pour un système de deux spins I et S.
 
𝐼𝑥 cos(𝜋𝐽𝑡1)( sin(𝛺𝐼𝑡1) cos(𝛺𝐼𝑡𝑎) cos(𝛺𝐼𝑡𝑏) 
+cos(𝛺𝐼𝑡1) sin(𝛺𝐼𝑡𝑎) 𝑐 s(𝛺𝐼𝑡𝑏) 
−cos(𝛺𝐼𝑡1) 𝑐 s(𝛺𝐼𝑡𝑎) 𝑐 s(𝛺𝐼𝑡𝑏) 
+sin(𝛺𝐼𝑡1) sin(𝛺𝐼𝑡𝑎) sin(𝛺𝐼𝑡𝑏)) 
𝐼𝑥 cos(𝜋𝐽𝑡1)( sin(𝛺𝐼𝑡1) cos(𝛺𝐼𝑡𝑎) cos(𝛺𝐼𝑡𝑏) 
+cos(𝛺𝐼𝑡1) sin(𝛺𝐼𝑡𝑎) 𝑐 s(𝛺𝐼𝑡𝑏) 
− cos(𝛺𝐼𝑡1) 𝑐 s(𝛺𝐼𝑡𝑎) 𝑐 s(𝛺𝐼𝑡𝑏) 
+sin(𝛺𝐼𝑡1) sin(𝛺𝐼𝑡𝑎) sin(𝛺𝐼𝑡𝑏)) 
−𝐼𝑥 cos(𝜋𝐽𝑡𝑐)( sin(𝛺𝐼𝑡1) 
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ANNEXE B : Simulation sous SPINACH 
Code SPINACH développé pour la séquence PRESS :  
function fid=PRESS(spin_system,parameters) 
%% Creation de l'infrastruture interne de la simulation 
% Rapport en sortie de fonction 
 report(spin_system,'press: computing PRESS...'); sequence_report(spin_system,parameters); 
   % Hypothèse sur le système de spin 
   spin_system=secularity(spin_system,'nmr');  
   % Assemblage du Liouvillien : Hamiltonien du système de spin converti pour l'espace de 
Liouville + phénomène de relaxation et temps de corrélation du système de spin (défaut).  
 L=h_superop(spin_system)+1i*r_superop(spin_system) ;  
     % Évolution du fid à observer.  
   timestep = 1/parameters.sweep;   n2 = parameters.npoints_f2  - 1; 
     TE1 = parameters.TE1  ;     TE2 = parameters.TE2  ; 
   % Phase du récepteur 
   coil=state(spin_system,'L+',parameters.spins); 
    % état de départ du système de spin  
   rho=equilibrium(spin_system); 
    %Description des opérateurs d'impulsion.  
   Lp=operator(spin_system,'L+',parameters.spins );   Lx=(Lp+Lp')/2; Ly=(Lp-Lp')/2i; 
%% simulation  PRESS    
   rho_stack = step(spin_system,Lx,rho,pi/2);  %Impulsion 90 ° 
   %Evolution durant TE1/2 
   rho_stack =  evolution(spin_system,L,coil,rho_stack ,   TE1./2  , 1 ,'final'); 
   rho_stack = step(spin_system,Ly,rho_stack,pi); 
   rho_stack =  evolution(spin_system,L,coil,rho_stack ,   TE1./2  , 1 ,'final'); 
   %Evolution durant TE1/2, TE2/2 
   rho_stack =  evolution(spin_system,L,coil,rho_stack ,   TE2./2  , 1 ,'final'); 
   rho_stack=step(spin_system,Lx,rho_stack,pi); 
   rho_stack =  evolution(spin_system,L,coil,rho_stack ,   TE2./2  , 1 ,'final'); 
   %% FID PRESS SIMULE 
   fid=evolution(spin_system,L,coil,rho_stack , timestep, n2,'observable'); 
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Exemple de code SPINACH développé pour la séquence LCOSY :  
function fid=  Lcosy(spin_system,parameters)   
%% Creation de l'infrastruture interne de la simulation 
    % Rapport en sortie de fonction 
   report(spin_system,'press: computing PRESS...'); 
   sequence_report(spin_system,parameters); 
   % Hypothèse sur le système de spin 
   spin_system=secularity(spin_system,'nmr');  
   % Assemblage du Liouvillien : hamiltonien du système de spin converti pour l'espace de 
Liouville+ phénomène de relaxation et temps de correlation du système de spin (defaut).  
 L=h_superop(spin_system)+1i*r_superop(spin_system) ;  
   timestep = 1/parameters.sweep;   n2 = parameters.npoints_f2  - 1; 
     TE1 = parameters.TE1  ;    TE2 = parameters.TE2  ; 
   % Phase du recepteur 
   coil=state(spin_system,'L+',parameters.spins); 
    % état de départ du système de spin  
   rho=equilibrium(spin_system); 
    %Description des opérateurs d'impulsion.  
  Lp=operator(spin_system,'L-',parameters.spins); 
  Lm=operator(spin_system,'L+',parameters.spins);     
%% simulation  LCOSY    
rho_stack=step(spin_system,(Lp+Lp')/2,rho,pi/2);   %90 ° 
rho_stack =  evolution(spin_system,L,coil,rho_stack ,   TE1./2  , 1 ,'final');    
rho_stack=step(spin_system,(Lm+Lm')/2,rho_stack,pi ) - step(spin_system,(Lm-
Lm')/2i,rho_stack,pi );   %180 ° + création des cohérences 
rho_stack =  evolution(spin_system,L,coil,rho_stack ,   TE1./2  , 1 ,'final');     
rho_stack=evolution(spin_system,L,[],rho_stack , timestep1  ,n1,'trajectory'); 
rho_stack =  evolution(spin_system,L,coil,rho_stack ,   TE2./2  , 1 ,'final'); 
rho_stack = conj(rho_stack) ;  
 %Choix de la coherence 
rho_stack = coherence(spin_system,rho_stack,-1,'1H') ; 
rho_stack=step(spin_system,(Lp+Lp')/2,rho_stack,pi/2)-step(spin_system,(Lp-
Lp')/2i,rho_stack,pi/2); %90 ° 
  rho_stack =  evolution(spin_system,L,coil,rho_stack ,   TE2./2  , 1 ,'final'); 
   %% FID LCOSY SIMULE 
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